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AP – anteriorno-posteriorno 
ATM – telesna masa 
ATV – telesna višina 
BF – musculus biceps femoris (dvoglava stegenska mišica) 
EMG – površinski elektromiografski signal 
FB – mehanizem nadzora in upravljanja po zaprti zanki 
FFW – mehanizem nadzora in upravljanja po odprti zanki 
GA – musculus gastrocnemius (dvoglava mečna mišica) 
ICC – interklasni korelacijski koeficient  
ML – medialno-lateralno 
NHN – največje hoteno izometrično naprezanje (angl. MVC – maximal voluntary contraction) 
NRMS – delež največje RMS vrednosti EMG signala, glede na vrednosti RMS med NHN 
OSRP – oprijemališče sile reakcije podlage 
OŽS − osrednji živčni sistem 
PP – podporna površina 
RF – musculus rectus femoris (prema stegenska mišica) 
RMS – kvadratni koren iz srednje vrednosti kvadratov površinskega EMG signala (ang. root 
mean square value) 
RN – ravnotežna naloga 
RV – ravnotežna vadba 
SO – musculus soleus (velika mečna mišica) 
STAB 1 – najbolj stabilna T-deska 
STAB 2 – srednje stabilna T-deska 
STAB 3 – najmanj stabilna T-deska 
TA – musculus tibialis anterior (sprednja golenična mišica) 
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IZVLEČEK 
Cilj naloge je bil ugotoviti, ali lahko s pomočjo mišične aktivacije in gibalne strategije določimo 
intenzivnost unilateralne stoje na T-deski. V študiji je prostovoljno sodelovalo 24 naključno 
izbranih zdravih mladih odraslih, 13 moških (23,3 ± 4,3 let; 182,6 ± 5,8 cm; 83,6 ± 4,8 kg) in 
11 žensk (24,8 ± 4,0 let; 168,5 ± 5,5 cm; 59,7 ± 8,8 kg). Preizkušanci so ohranjali držo in 
ravnotežje v unilateralni stoji na desni nogi na T-deski, ki je bila nestabilna v sagitalni ravnini. 
Stabilnost T-deske smo sistematično zmanjševali. Med ohranjanjem drže in ravnotežja smo 
izmerili kinematične parametre nihanja T-deske, kotne hitrosti v sklepih, čas ohranjanja 
ravnotežja, število izgub ravnotežnega položaja, hitrost gibanja OSRP in površinski EMG 
signal velike mečne mišice (m. soleus), dvoglave mečne mišice (m. gastrocnemius), sprednje 
golenične mišice (m. tibialis anterior), preme stegenske mišice (m. rectus femoris) in dvoglave 
stegenske mišice (m. biceps femoris). Rezultati so pokazali visoko in odlično ponovljivost 
nihanja T-deske ter visoko in odlično ponovljivost časa ohranjanja in hitrosti gibanja 
oprijemališča sile reakcije podlage med unilateralno stojo v vseh pogojih stabilnosti. Rezultati 
so pokazali, da se je sistematično povečevala kotna hitrost nihanja T-deske in da se je 
sistematično skrajševal čas aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na njej. Mišična aktivacija 
goleničnih in stegenskih mišic med unilateralno stojo je bila podobna, v vseh pogojih pa je bila 
najbolj aktivna sprednja golenična mišica (m. tibialis anterior). Učinkovitost ohranjanja 
unilateralne stoje na manj stabilni T-deski je bila povezana z večjo aktivacijo dvoglave 
stegenske mišice (m. biceps femoris) in višjimi kotnimi hitrostmi v gležnju. Aktivacija 
goleničnih mišic se ne spreminja veliko z manjšo stabilnostjo T-deske, medtem ko se večja 
sprememba pokaže v aktivaciji stegenskih mišic. Sprememba strategije upravljanja drže in 
ravnotežja med unilateralno stojo je boljši pokazatelj relativne intenzivnosti ravnotežne naloge 
kot sama relativna amplituda površinskega EMG signala goleničnih in stegenskih mišic.  
v 
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ABSTRACT 
The aim was to determine whether the intensity of unilateral standing on the T-board can be 
determined by muscle activation and the movement strategy. Twenty-four randomly selected 
healthy young adults, 13 males (23.3 ± 4.3 years; 182.6 ± 5.8 cm; 83.6 ± 4.8 kg) and 11 females 
(24.8) were freely participating in the study (24,8 ± 4,0 let; 168,5 ± 5,5 cm; 59,7 ± 8,8 kg). The 
subjects maintained their posture on the right leg on the T-board, which was unstable in the 
sagittal plane. The stability of the T-board was systematically reduced. While standing in 
equilibrium, we measured kinematic parameters of body segments and T-board oscillation, 
equlibrium time, number of lost equilibrium positions, CoP velocity, and surface 
electromyography signal of soleus, gastrocnemius, tibialis anterior, rectus femoris and biceps 
femoris. The results showed high and excellent repeatability of T-board oscillations. 
Furthermore, high and excellent repeatability was calculated for equilibrium time and centre of 
pressure velocity while standing on T-board under all stability conditions. The results 
confirmed that T-board oscillation was systematically magnified. To maintain equlibrium on 
T-board muscle activation of the thigh and shank was similar, as well as movement strategies. 
In all conditions, the tibialis anterior muscle was the most active. The effectiveness of 
maintaining unilateral standing on a less stable T-board was associated with greater activation 
of the biceps femoris and higher angular velocities in the ankle. The activation of the shank 
muscles does not change to a great extent with the lower stability of the T-board, while a greater 
change is reflected in the activation of the thigh muscles. We conclude that a change in 
movement strategy during unilateral posture is a better indicator of the relative intensity of the 
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Ravnotežna vadba (RV) vključuje naloge, pri katerih nenehno vzpostavljamo oziroma 
ohranjamo ravnotežje na zmanjšani in/ali nestabilni podporni površini, pri čemer prihaja do 
nenadnih rotacij sklepa, translacij sklepa ali do obojega hkrati. V osnovi jo izvajamo zaradi 
izboljšanja ravnotežja (Bal, 2012; DiStefano, Clark in Padua, 2009; Gauffin, Tropp in 
Odenrick, 1988; Hoffman in Payne, 1995; Thomas idr., 2019) in/ali stabilnosti posameznega 
sklepa (Faizullin in Faizullina, 2015; Gollhofer, Gruber, Alt in Lohrer, 2000; Tropp, Askling 
in Gillquist, 1985; Verhagen idr., 2004). Vadbo ravnotežja izvajajo vse starostne skupine (od 
otrok do starejših) (Wälchli, Ruffieux, Mouthon, Keller in Taube, 2018; Granacher, 
Muehlbauer, Maestrini, Zahner in Gollhofer, 2011; Granacher, Gollhofer in Kriemler, 2010; 
Eisen, Danoff, Leone in Miller, 2010; Hirase, Inokuchi, Matsusaka in Okita, 2015), prav tako 
jo pogosto izvajajo tudi osebe s kroničnimi boleznimi osrednjega živčnega sistema (Rose idr., 
2017; Gaßner idr., 2019; Rudolf, 2012), osebe z diabetesom (Morrison, Simmons, Colberg, 
Parson in Vinik, 2018) in osebe po poškodbah glave (Peters idr., 2014). Potrebno je poudariti, 
da če želimo učinkovito RV, mora biti ta zaradi značilnosti procesov adaptacije ustrezno 
odmerjena za izbranega posameznika. Ustrezno odmerjanje RV pa zahteva opredelitev tipa 
ravnotežnih nalog, njihovo trajanje, frekvenco posameznih vadbenih enot (v tednu in vadbeni 
enoti) in intenzivnost izbranih RN (Farlie, Robins, Keating, Molloy in Haines, 2013; 
Thompson, Gordon in Pescatello, 2010).  
 
Do danes so odnos med odmerkom in učinkom RV pri zdravih osebah predstavile samo tri 
študije. Prva je proučevala odnos med odmerkom in učinkom ravnotežne vadbe pri starejših od 
65 let (Lesinski, Hortobagyi, Muehlbauer, Gollhofer in Granacher, 2015b), druga pri zdravih 
mlajših odraslih (16−40 let) (Lesinski, Hortobagyi, Muehlbauer, Gollhofer in Granacher, 
2015a), tretja pa pri otrocih in mladostnikih (6−19 let) (Ge 
bel, Lesinski, Behm in Granacher, 2018). Prva študija, ki je proučevala odnos med odmerkom 
in učinkom RV, je definirala samo trajanje (od 11 do 12 tednov), pogostost (3-krat na teden) in 
tip ravnotežnih nalog (Lesinski idr., 2015b). Podobno poroča tudi druga študija, ki je prav tako 
določila odmerek RV pri mlajših odraslih samo s trajanjem (od 11 do 12 tednov, od 11 do 15 
minut izvedbe enega treninga, od 21 do 40 sekund RN), pogostostjo (od 3 do 6-krat tedensko, 
4 naloge, 2 seriji) in tipom aktivnosti (statične in dinamične RN) (Lesinski idr., 2015a). Tudi 
tretja študija je poskusila identificirati odnos med učinkovitostjo RV in njenim odmerkom pri 
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vseh starostnih skupinah otrok in mladostnikov (6−19 let), vendar ni bila uspešna (Gebel idr., 
2018). Podroben pregled vseh treh zgoraj omenjenih preglednih študij, ki so vključevale tudi 
metaanalizo, je pokazal, da je odnos med odmerkom in učinkom različnih RV v obliki narobe 
obrnjene črke U, kar nakazuje, da imajo ravnotežne naloge optimalen, podpražni in nadpražni 
učinek (Lesinski idr., 2015a; Lesinski idr., 2015b; Gebel idr., 2018). Najverjetnejši razlog za to 
je pomanjkanje objektivnosti mere, s katero dosedanje študije, ki so preverjale učinke RV, 
opredeljujejo intenzivnost ravnotežnih nalog in posledično celotne RV. Znano je, da bo vadba 
imela optimalne učinke na izboljšanje ravnotežja, če bo izvedena blizu posameznikove najvišje 
meje te sposobnosti. V primeru, da je vadbeni dražljaj podpražen, pa takšna vadba ne bo imela 
učinka. 
 
Intenzivnost RV lahko izrazimo v absolutnih ali relativnih merah. V absolutnih merah jo po 
navadi izrazimo v fizikalnih količinah (m/s, m, N ipd.), v relativnih merah pa z deležem 
posameznikove največje sposobnosti (delež od največjega bremena, ki ga posameznik lahko 
dvigne). V znanstveni literaturi je že objavljenih nekaj študij, ki so razvrstile RN na podlagi 
absolutne intenzivnosti. To pomeni, da so posamezne RN razvrstile na podlagi parametrizacije 
(hitrosti, povprečne amplitude) gibanja oprijemališča sile reakcije podlage (OSRP) med njihovo 
izvedbo (Muehlbauer, Roth, Bopp in Granacher, 2012). Vendar je potrebno tu poudariti, da na 
takšen način lahko razvrstimo naloge samo od najmanj do najbolj zahtevne, ne moremo pa 
določiti relativne intenzivnosti za vsakega posameznika, ker ne poznamo njegove največje 
ravnotežne sposobnosti. Do danes je tudi že nekaj študij poskušalo opredeliti intenzivnost RN 
(Alfuth in Gomoll, 2018; Borreani idr., 2014; Espy, Reinthal in Meisel, 2017; Farlie, Molloy, 
Keating in Haines, 2016; Lemos, Imbiriba, Vargas in Vieira, 2015; Littbrand idr., 2006; 
Muehlbauer idr., 2012; Muehlbauer, Mettler, Roth in Granacher, 2014; Riemann, Myers in 
Lephart, 2003; Wolburg, Rapp, Rieger in Horstmann, 2016), vendar se v praksi intenzivnost 
RV še vedno določa zgolj po občutku. Prav zaradi tega nesistematičnega in nenatančnega 
določanja so pod vprašaj postavljene številne raziskave, ki so preverjale tudi akutne in kronične 
učinke RV na živčno-mišični sistem. Premalo in/ali preveč intenzivna RV ne bo povzročila 
ustreznih plastičnih sprememb živčno-mišičnega sistema, ki bi privedle do izboljšanja nadzora 
in upravljanja drže in ravnotežja med navideznim mirovanjem (stojo) in premikanjem po 
prostoru (hotenim gibanjem). Zato je pravilno določanje intenzivnosti RV zelo pomemben 
dejavnik za njeno pravilno odmerjanje. Vendar je potrebno najprej narediti prvi korak, in sicer 




Ker ni univerzalne razlage ravnotežja (Taube idr., 2007), je potrebno pri opredelitvi izhajati z 
vidika predmeta proučevanja. V človeškem gibalnem udejstvovanju, ki je osrednje področje 
obravnavanja kineziologije, je ravnotežje opredeljeno kot osnovna gibalna sposobnost, ki 
omogoča vzdrževanje in/ali vračanje masnega središča telesa znotraj mej podporne ploskve 
(Horak, 1987) med navideznim mirovanjem ali med premikanjem po prostoru. Pojavno obliko 
ravnotežja, pri kateri telo navidezno miruje, imenujemo statično ravnotežje, pojavno obliko, pri 
kateri se telo premika po prostoru, pa dinamično ravnotežje. 
 
Za lažjo razlago ravnotežja moramo najprej definirati pojme, ki se uporabljajo v strokovni in 
znanstveni literaturi pri pojasnjevanju te tematike. Masno središče je točka telesa, določena kot 
uteženo povprečje vseh točk telesa, pri čemer je utež sorazmerna masi točke (Koškin in 
Širkević, 1980). Z vpeljavo masnega središča lahko obravnavo togega telesa prevedemo na 
obravnavo točkastega telesa. Masno središče je tista točka telesa, na kateri je vsota vseh navorov 
enaka nič. Natančna lega masnega središča človeškega telesa je odvisna od položaja vseh 
telesnih delov in se pri vzravnani stoji nahaja pred 2. križnim vretencem (Nashner, 1977). V 
homogenem težnostnem polju je masno središče obenem tudi telesno težišče (Koškin in 
Širkević, 1980), zato bomo v nadaljevanju naloge uporabljali kar pojem telesno težišče (TT). 
Lego projekcije TT na podporni ploskvi imenujemo tudi središče pritiska, sliko njegovega 
gibanja pa stabilogram (Sevšek, 2008). V literaturi se tako pogosto ravnotežje opisuje s 
parametrizacijo tega stabilograma. Najpogosteje je za parametrizacijo uporabljena hitrost, 
amplituda ali površina gibanja središča pritiska, tj. gibanje oprijemališča sile reakcije podlage 
(OSRP). Poenostavljeno lahko tudi zapišemo, da je TT nadzorovana spremenljivka osrednjega 
živčnega sistema (OŽS), medtem ko je OSRP upravljana spremenljivka (Burdet, Vuillerme in 
Rougier, 2011). Podporno ploskev (PP) lahko definiramo kot ploskev, na kateri je telo v stiku 
s podlago (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Velikost te ploskve med bilateralno stojo je 
odvisna od velikosti in širine postavitve stopal. Med bilateralno stojo je lokacija središča 
pritiska odvisna tudi od razporeditve telesne teže med nogama. Medtem ko se pri bilateralni 
stoji nahaja nekje med stopaloma obeh nog oz. znotraj podporne ploskve (Winter, 1995), se pri 
hoji OSRP nahaja tudi izven podporne površine (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Tako 
je lahko tudi med hojo telo stabilno, a v dinamičnih pogojih, kot opisujemo dinamično 
ravnotežje, ko je projekcija TT lahko tudi izven PP, medtem ko v mirovanju oziroma statičnem 
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položaju (statično ravnotežje) pomik projekcije TT izven PP pomeni nestabilen položaj in so 
za ponovno vzpostavitev stabilnosti potrebni korekcijski gibi. 
 
Med navideznim mirovanjem, na primer v bilateralni stoji, se podporna ploskev ne spreminja, 
medtem ko TT ves čas niha (Rudolf, 2012; Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Vsaj en del 
telesa (tisti, ki predstavlja oporo) je stalno v stiku s podlago oziroma v opori na nekem objektu. 
Po Shumway-Cook in Woollacott (2017) v to pojavno obliko ravnotežja uvrščamo aktivnosti, 
kot sta sed in stoja. Za gibanje (tj. premikanje po prostoru) je značilno, da se velikost podporne 
ploskve (področje telesa, ki je v stiku s podlago) spreminja in/ali da telo ni ves čas v stiku s 
podlago oz. v neki opori (Plowman in Smith, 2014; Rudolf, 2012). Tudi projekcija telesnega 
težišča ni nujno vedno znotraj podporne ploskve, kot je značilno za navidezno mirovanje v stoji. 
V to pojavno obliko ravnotežja pa lahko uvrščamo gibanja, kot so vstajanje, dvigovanje, hoja, 
obračanje, tek, skok in met.  
 
Ne glede na njegovo pojavno obliko lahko ravnotežje definiramo kot sposobnost zagotavljanja 
ustrezne drže (postavitev telesnih delov) in ravnovesja med različnimi telesnimi dejavnostmi. 
Shumway-Cook in Woollacott (2017) definirata telesno držo kot odnos med posameznimi 
telesnimi deli in kot odnos med telesom in okoljem. Ravnovesje pa je, fizikalno gledano, 
izhajajoč iz prvega Newtonovega zakona, tisti položaj telesa, na katerega ne deluje nobena sila 
ali pa je vsota vseh sil, ki delujejo nanj, enaka nič.  
 
Tako lahko držo med mirno stojo ponazorimo z narobe obrnjenim enojnim nihalom (Gage idr., 
2004), ki ga ni lahko uravnovesiti, ker se telesno težišče, kot je že navedeno, nahaja visoko, 
malo pred 2. križnim vretencem, nad majhno podporno ploskvijo (Nashner, 1977; Horak, 
2006). Zagotavljanje ustrezne drže pa je manj težavno. Kljub temu morajo mehanizmi za 
zagotavljanje ravnotežja generirati kompleksne ukaze, ki aktivirajo ustrezne mišice in mišične 
skupine tako, da zagotovijo vertikalno postavitev telesa in ohranjanje TT znotraj meja podporne 
ploskve ali pa njegovo vračanje tja po nepričakovani motnji (Nashner, 1977). Zato mehanizme, 
ki so potrebni za zagotavljanje ravnotežja, poimenujemo natančneje, in sicer mehanizmi za 
upravljanje drže ter ravnotežja (Rugelj, 2016). 
 
Tukaj je potrebno poudariti, da stoja ni mirna, saj nenehno prihaja do nihanj telesa, mirna tudi 
ni z vidika delovanja mehanizmov upravljanja drže ter ravnotežja, saj moramo ves čas 
prilagajati aktivacijo ustreznih mišic, da lahko obdržimo vertikalno projekcijo telesnega težišča 
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znotraj meje stabilnosti (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). To je meja, znotraj katere 
posameznik ohranja ravnotežje znotraj iste PP, ali točka, pri kateri bo oseba morala spremeniti 
PP, da bo ohranila ravnotežje (Pai, Maki, Iqbal, McIlroy in Perry, 2000).  
Meje stabilnosti so bile najprej obravnavane bolj statično, definirane zgolj s fizikalnimi 
značilnostmi PP (velikost in način postavitve stopal), kasnejše raziskave pa so pokazale, da 
meje stabilnosti niso nespremenljive, temveč se spreminjajo v skladu z nalogo, značilnostmi 
posameznika (kot sta moč, gibljivost) in različnimi pogoji v okolju, kjer se gibalna naloga izvaja 
(Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Prav tako pa so odvisne od psiholoških značilnosti, na 
primer strahu pred padcem in dojemanja varnosti (Pai idr., 2000).  
 
Poudariti je potrebno, da je ponazoritev drže in ravnotežja z narobe obrnjenim nihalom zelo 
poenostavljen model prikaza, saj človeško telo ni togo telo. Sestavljeno je iz številnih sklepov 
vzdolž svoje osi (Latash, 2008), ki dovoljujejo gibanje v različnih smereh in telesnih ravninah. 
Sklepov ne nadzorujejo le enosklepne mišice (zadolžene za izvedbo giba samo v enem sklepu), 
temveč tudi dvosklepne mišice (zadolžene za gibanje v dveh sosednjih sklepih). Tako imajo 
mehanizmi za upravljanje drže ter ravnotežja kompleksno nalogo, saj morajo pošiljati ustrezne 
ukaze agonistom, anatagonistom in sinergistom v posameznem sklepu in/ali sklepnem sistemu. 
Okoliščine pa so še toliko bolj zapletene, saj človeško gibanje temelji na medsegmentalni 
dinamiki − vsoti gibanja vseh vključenih telesnih segmentov (Enoka, 1994).  
 
Ravnotežje je torej sposobnost, ki je odvisna od učinkovitega delovanja mehanizmov 
osrednjega in perifernega živčnega sistema, ki v sodelovanju z mišično-skeletnim sistemom 
omogočijo stabilnost, vnaprejšnje prilagoditvene strategije, reaktivne prilagoditve ali 
kombinacije obeh (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Kompleksno delovanje teh 
mehanizmov je predstavljeno v nadaljevanju.  
1.2 Mehanizmi za upravljanje drže ter ravnotežja 
Mehanizmi za upravljanje drže ter ravnotežja imajo dve glavni nalogi, in sicer zagotoviti 
stabilnost in orientacijo telesa (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Stabilnost zagotovijo 
tako, da vzpostavitvijo telesni položaj, ki nasprotuje sili gravitacije, orientacijo telesa pa tako, 
da ohranijo primeren odnos med telesnimi segmenti ter med njimi in okoljem (Horak in 
Macpherson, 1996; Massion, 1994). Pomembno je, da zagotovijo takšno orientacijo delov 
telesa drugega proti drugemu in proti zunanjemu svetu, da pri tem ne izgubimo ravnotežja 
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(Rugelj, 2014). Ta cilj lahko OŽS doseže z upravljanjem gibanja po odprti ali zaprti zanki (slika 
1).  
 
Slika 1. Shema upravljanja gibanja z odprto in zaprto zanko. 
 
Upravljanje gibanja z odprto in zaprto zanko omogoči variabilnost in prilagodljivost glede na 
specifičnost gibalne naloge. Specifičnost gibalnih nalog določajo njihovi cilji. To so: (1) 
doseganje stabilnega stanja, tj. upravljanje ravnotežja med stojo ali hojo s konstantno hitrostjo, 
(2) zagotavljanje proaktivnega ravnotežja, tj. upravljanje ravnotežja med manipulacijo s 
predmeti, in (3) omogočanje reaktivnega ravnotežja, tj. upravljanje ravnotežja, če pride do 
nepredvidene motnje ravnotežnega položaja, bodisi med stojo ali katerim drugim hotenim 
gibanjem (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Poudariti je sicer potrebno, da večina 
funkcijskih nalog vključuje vse tri cilje. Dvig predmeta s tal na primer najprej zahteva stabilnost 
(upravljanje drže in ravnotežja v stoji), sledijo ustrezne prilagoditve drže po odprti zanki, glede 
na pričakovano težo predmeta, oddaljenost ter spremembo TT med manipulacijo z njim 
(zagotavljanje proaktivnega ravnotežja) in reaktivne prilagoditve drže na osnovi povratnih 
informacij novega stabilnega stanja po zaprti zanki. Slednje pride še posebej do izraza v primeru 
napačne ocene teže in oddaljenosti predmeta (slika 1). 
 
Specifičnost gibalne naloge in okolja, v katerem se ta izvaja, pa spreminja tudi delež 
stabilnostne in orientacijske komponente pri upravljanju ravnotežja (Horak in Macpherson, 
1996; Shumway-Cook in McCollum, 1990). Sed na stolu ob branju knjige ima na primer 
majhen delež stabilnostne komponente, ki je vključena v upravljanje, saj ima najmanj tri 
podporne površine (sedalo, hrbtišče stola in tla) in večji delež orientacijske komponente, ker je 
potrebno zagotoviti ustrezen položaj glave in fiksacijo pogleda na črke, kar omogoči branje. 
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Branje knjige v stoji ima enak delež orientacijske komponente, delež stabilnostne komponente 
pa je precej višji (Shumway-Cook in Woollacott, 2017), saj ima stoja v primerjavi s sedenjem 
samo eno podporno površino.  
 
OŽS za izvedbo gibalne naloge uporabi trenutne in pretekle informacije, tako da pobude iz 
živčevja spremeni v gibanje (Rugelj, 2014). Pri tem sodelujejo številni sistemi (sliki 2 in 3) 
(Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Ti sistemi imajo vsak svojo vlogo v upravljanju drže ter 
ravnotežja. Njihovo delovanje je kompleksno in soodvisno. Sistemski pristop nam omogoča, 
da to delovanje poenostavljeno prikažemo (sliki 2 in 3). Gibalni vzorec (tj. ustrezna aktivacija 
mišic oz. mišičnih skupin), ki omogoči ustrezno stabilnost in orientacijo telesne drže med 




Slika 2. Soodvisnost dejavnikov, ki vplivajo na ravnotežje. Povzeto po Shumway-Cook in 
Woollacott, 2017. 
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Okolje, v katerem se upravljanje drže in ravnotežja izvaja, je lahko stabilno ali nestabilno. V 
vsakdanjem življenju se gibalne naloge večinoma izvajajo v nestabilnem okolju (tj. visoka 
variabilnost med ponovitvami). Izvedba v stabilnem okolju (majhna variabilnost naloge med 
ponovitvami) je prisotna v manjši meri. Okolje tudi določa prevladujoče senzorne prilive v 
OŽS, ki so pomembni za upravljanje drže in ravnotežja. Od značilnosti osebe pa so odvisni 
zaznavni procesi (senzorni receptorji), prepoznavni procesi (višje senzorne funkcije), 
kognitivni procesi (interpretacija, konceptualizacija in strategija ali načrt gibalne akcije) ter 
oblikovanje ukazov motoričnega sistema. 
 
Skladno z modelom upravljanja drže in ravnotežja po Shumway-Cook in Woollacott (2017) so 
za razumevanje problematike določanja relativne intenzivnosti ravnotežne naloge 
najpomembnejši naslednji sistemi: (1) senzorični sistem, (2) sistem senzorne organizacije, (3) 




Slika 3. Konceptualni model dejavnikov uravnavanja drže in ravnotežja, ki je interakcija 
številnih sistemov. Povzeto po Shumway-Cook in Woollacott, 2017. 
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1.2.1 Senzorni sistemi 
Pri obravnavi senzornih sistemov in njihovih pripadajočih čutil je moč ugotoviti, da ni čuta, ki 
bi bil na splošno najpomembnejši za uravnavanje ravnotežja, saj je kombinacija senzornih 
prilivov, ki omogočijo učinkovit nadzor ravnotežja, odvisna od številnih dejavnikov, vključujoč 
značilnosti osebe, značilnosti okolja in vrsto ravnotežne naloge (slika 2) (Shumway-Cook in 
Woollacott, 2017). Vsak posamezen senzorni sistem priskrbi OŽS specifične informacije o 
položaju in o gibanju telesa, pri čemer vsak zagotavlja različen referenčni okvir za izgradnjo 
telesne sheme (Gurfinkel in Levick, 1991; Hirschfeld, 1992, v Shumway-Cook in Woollacott, 
2017).  
 
Vid zagotavlja informacije o položaju in gibanju glave v odnosu na predmete v okolici, kakor 
tudi referenco navpičnosti (informacijo o vertikali) (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Vid 
zagotavlja enega najzanesljivejših virov informacij za človeške možgane in v primeru, da 
pridejo vidne informacije v konflikt z informacijami iz drugih senzornih virov (vestibularnega 
aparata), se nagibamo k zaupanju svojim očem (Latash, 2008). Čeprav vidne informacije niso 
vedno nujne za uravnavanje statičnega ravnotežja, močno prispevajo k nadzoru in uravnavanju 
ravnotežja med mirno stojo (razdalja med stopali < 8 cm) (Day, Steiger, Thompson in Marsden, 
1993). Enako se pokaže tudi v eksperimentih s premikajočo se sobo s fiksnimi tlemi in 
premikajočimi se stenami in stropom v smeri naprej in nazaj, s čimer se ustvari iluzija nihanja 
v nasprotni smeri. V odzivu na manjše neprekinjene oscilacije v takšni sobi so nevrološko 
zdravi odrasli nihali skupaj z oscilacijami sten sobe, kar kaže na nezaveden vpliv vidnega 
priliva na nadzor in upravljanje ravnotežja v stoji (Lee in Lishman, 1975). Če oseba v mirni 
stoji gleda v nek predmet pred seboj (npr. steno, sliko, vzorec na zaslonu …) in se le-ta osebi 
približuje, to povzroči občutek premikanja osebe naprej, zato se oseba odzove z ustreznim 
nagibom nazaj, torej v smeri vidnega dražljaja. Če se predmet premika v obratni smeri, pa se 
oseba odzove z nagibom naprej, saj ima lažni občutek, da se premika nazaj (Van Asten, Gielen 
in Denier van der Gon, 1988; Dijkstra, Schöner, Giese in Gielen, 1994; Ravaioli, Oie, Kiemel, 
Chiari in Jeka, 2005; Rugelj, 2014). Pojav je mogoče razlagati na način, da oseba skuša ohraniti 
razdaljo med telesom in predmetom, ki se približuje (Rugelj, 2014). 
 
Vidni priliv ima v upravljanju reaktivnega ravnotežja nekoliko manjšo vlogo. Da bi raziskali 
prispevek vidnega priliva k ponovnemu vzpostavljanju ravnotežja po prehodnih nepričakovanih 
motnjah, so uporabili prej omenjeni eksperiment gibljive sobe. Majhni otroci, stari eno leto, so 
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nenadna gibanja sobe in z njimi povezane lažne občutke izgube ravnotežja kompenzirali z 
gibalnimi reakcijami za obnovitev vertikalnega položaja, medtem ko za starejše otroke in 
odrasle v tem primeru ni tipičnih značilnih nihanj telesa, kar kaže, da pri tej populaciji vid igra 
manj pomembno vlogo pri kompenzaciji izgube ravnotežja zaradi nenadnih nepričakovanih 
manjših motenj (Lee in Aronson, 1974; Lee in Lishman, 1975). So pa vidne informacije pri 
uravnavanju tovrstnega ravnotežja še kako pomembne, kadar se za obnovitev ravnotežja 
vključijo t. i. gibalne strategije s spremembo ali vzpostavljanjem nove podporne površine.  
 
Vidni priliv je ključen pri upravljanju ravnotežja proaktivno, na primer pri dvigovanju predmeta 
s tal. S pomočjo vidne informacije ocenimo oddaljenost, težo in obliko predmeta in glede na to 
oceno izberemo ustrezne prilagoditve drže, ki omogočijo, da med izvedbo manipulacije s 
predmetom ne izgubimo ravnotežja. S pomočjo vidne informacije tudi predvidimo možne 
spremembe v okolju, na primer spremembe podporne površine, ovire v okolju ipd. 
 
V primeru omejitve vida ali v njegovi popolni odsotnosti se mehanizmi za upravljanje 
ravnotežja v večji meri osredotočijo na prilive preostalih senzornih sistemov, in sicer 
vestibularnega in somatosenzornega sistema (Horak in Shupert, 1994).  
 
Prilivi iz vestibularnega sistema so pomemben vir informacij OŽS o kotnih in linearnih 
pospeških gibanja glave in njenem položaju glede na vlek gravitacije. Zato zagotavljajo 
referenčni gravitacijsko-inercijski okvir pri upravljanju ravnotežja (Shumway-Cook in 
Woollacott, 2017). Vestibularni prilivi omogočijo odgovor na vprašanje, v kateri smeri je 
zgoraj, in na vprašanje, kam se premikamo (Rugelj, 2014). Vestibularni priliv je pomemben pri 
razlikovanju med gibanjem okolice in lastnim gibanjem (Rugelj, 2014), vendar pa samostojno 
OŽS ne priskrbi celotne informacije o gibanju glave, saj samo na podlagi vestibularnega priliva 
OŽS ne more razločiti med enostavnim kimanjem glave (gibanje glave v odnosu na stabilen 
položaj trupa) in predklonom (gibanje glave v povezavi s premikajočim se trupom) (Horak in 
Shupert, 1994).  
 
Pri ugotavljanju relativnega prispevka vestibularnega priliva k upravljanju proaktivnega 
ravnotežja v stoji so ugotovili manjšo vlogo le-tega v primerjavi s somatosenzornim sistemom, 
kadar se podporna ploskev (PP) premakne v vodoravni smeri. Mišični odzivi na vestibularne 
signale so bili 10-krat manjši od odzivov na somatosenzorne (Dietz idr., 1991, 1994; Horak, 
Shupert, Dietz in Horstmann, 1994). Podobno so ugotavljali relativni prispevek v okoliščinah 
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nenadnih motenj z zasukom PP s prsti navzgor, pri čemer se k upravljanju priključita tako 
vestibularni kot vidni sistem, le da je razlika v relativnem prispevku. Kompenzacijski odziv je 
bil v pogojih z odprtimi očmi aktiviran iz obeh omenjenih senzornih virov, medtem ko je bil 
pri zaprtih očeh takšen odziv aktiviran primarno (80 %) preko vestibularnih polkrožnih kanalov 
(Allum in Pfaltz, 1985). To kaže na variabilnost upravljanja ravnotežja v različnih pogojih, pri 
čemer ob zmanjšanih ali nezanesljivih informacijah iz drugih senzornih sistemov stopi v 
ospredje vestibularni sistem (Dietz, 1992), v primeru okvar le-tega pa se uravnavanje ravnotežja 
kompenzira z informacijami iz vidnega ali somatosenzornega sistema. Značilno je, da se v 
slednjem primeru daje prednost prilivom iz enega vira, pogosto iz vidnega (Rugelj, 2014). 
 
Somatosenzorni sistem zagotavlja informacije o položaju in gibanju telesa glede na PP, kakor 
tudi o odnosu telesnih segmentov med seboj (Shumway-Cook in Woollacott, 2017; Allum, 
Bloem, Carpenter, Hulliger in Hadders-Algra, 1998). Receptorji, vključeni v ta sistem, se 
nahajajo v mišicah, tetivah, vezeh, sklepnih ovojnicah in koži. Poleg termoreceptorjev, 
občutljivih na toplotne dražljaje, in nociceptorjev, občutljivih na bolečino, prevladujejo 
mehanoreceptorji, ki zaznavajo dolžino mišice in hitrost spremembe dolžine (mišično vreteno), 
napetost oziroma spremembo sile v mišici (Golgijev tetivni organ), položaj in premik sklepa, 
kotno hitrost in pritisk v sklepu (Ruffinijevi končiči kot sklepni receptorji) (Johansson, 
Sjölander in Sojka, 1991), sklepne pospeške (Pacinijeva telesca kot sklepni receptorji) (Bell, 
Bolanowski in Holmes, 1994), napetost v ligamentih (Golgijevi končiči), neobičajni mehanski 
stres in kemične dražljaje (prosti živčni končiči), navpični pritisk (Merkeljevi diski v koži), 
lokalni ohranjajoč pritisk (Meissnerjeva telesca v koži), raztezanje kože večjega področja 
(Rufinijevi končiči v koži) in hitre spremembe v pritisku (Pacinijeva telesca v koži) (Enoka, 
1994). Ti kožni mehanoreceptorji, ki se nahajajo tudi globoko v podplatu, sodelujejo tudi pri 
somatosenzorni gravicepciji (Mergner, Maurer in Peterka, 2003). Zelo so pomembni med stojo, 
saj te informacije sporočajo OŽS odnos med podporno površino in projekcijo telesnega težišča. 
Somatosenzorni priliv je zanesljiv takrat, kadar je podlaga, na kateri stojimo, trdna in ravna 
glede na horizontalo (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Zdrava odrasla oseba je poleg 
položaja in gibanja telesa s pomočjo tega senzornega sistema sposobna oceniti tudi težo in upor 
izbranega predmeta (Rugelj, 2014). 
 
Na ravnotežne motnje se najhitreje odziva somatosenzorni sistem. Latence mišičnih odzivov 
znašajo od 80 do 100 ms, medtem ko je vidni sistem z odzivi okrog 200 ms precej počasnejši 
(Dietz, Trippel in Horstmann, 1991; Nashner in Woollacott, 1979). Ker so somatosenzorni 
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odzivi na translacijo PP veliko hitrejši kot tisti, ki so povzročeni preko vizualnega ali 
vestibularnega sistema, obstaja mnenje, da se živčni sistem pri uravnavanju ravnotežja pri hitrih 
premikih PP prednostno zanaša na somatosenzorne prilive (Shumway-Cook in Woollacott, 
2017). Dokazana je medsebojna povezanost različnih senzoričnih sistemov pri vseh treh načinih 
upravljanja ravnotežja (stabilnega stanja, proaktivnega in reaktivnega ravnotežja). Ob 
primanjkljaju priliva iz določenega vira prevzameta vlogo druga dva senzorna sistema. Ker so 
motnje ravnotežja lahko usodne, je zelo pomembna hitrost procesiranja informacij. Zato ima 
pri nenadnih premikih PP najpomembnejšo vlogo somatosenzorni priliv, vendar s počasnejšim 
procesiranjem sodelujeta tudi vidni in vestibularni sistem. Slednja sta pomembnejša pri kasnih 
odzivih, ker s svojimi prilivi sodelujeta pri tehtanju in ponovnem tehtanju za oblikovanje 
ustrezne gibalne akcije, pomembnejša sta tudi pri proaktivnih ravnotežnih akcijah, ker 
posredujeta kritične informacije o okolju in nalogi (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). O 
tem, kako OŽS integrira različne prilive in jih organizira za oblikovanje ustreznega gibalnega 
vzorca, obstajata vsaj dve teoriji (Oie, Kiemel in Jeka, 2002; Stoffregen in  Riccio, 1988). 
Intermodalna teorija senzorne organizacije govori o stalnem enakovrednem prispevku vseh treh 
sistemov, saj naj bi le tako OŽS uspešno nadzoroval in upravljal držo ter ravnotežje (Stoffregen 
in Riccio, 1988). Druga je teorija senzornega tehtanja, po kateri naj bi OŽS modificiral 
pomembnost senzornega priliva glede na njegovo natančnost, pri čemer mora OŽS razrešiti 
senzorni konflikt s spreminjanjem relativne pomembnosti za nadzor in upravljanje drže ter 
ravnotežja (Oie, Kiemel in Jeka, 2002).  
1.2.2 Kognitivni sistemi 
Sem uvrščamo kognitivne vire, tj. kapaciteto pozornosti, ki jo potrebujemo za izvedbo gibalne 
naloge, in kognitivne strategije, to so načini organizacije senzornih informacij za pripravo 
proaktivnih akcij in/ali ravnotežnih reakcij med navideznim mirovanjem in premikanjem po 
prostoru (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Dolgo časa je sicer veljalo, da mehanizmi za 
upravljanje drže ter ravnotežja ne potrebujejo velike kapacitete pozornosti, ker nadzor poteka 
avtomatsko s pomočjo nižjih (spinalnih) nivojev OŽS. Vendar so kasneje raziskave pokazale, 
da na primer stoja na manjši podporni ploskvi zahteva večjo kapaciteto pozornosti kot stoja na 
večji (Lajoie, Teasdale, Bard in Fleury, 1993; Jehu, Desponts, Paquet in Lajoie, 2015).  
 
Ko mehanizmi upravljanja drže in ravnotežja zaznajo motnjo ravnotežja (med hojo ali stojo), 
se v organizacijo kompenzatornih akcij vključijo supraspinalni nivoji OŽS (Stelmach in 
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Worringham 1985; Teasdale idr., 1992; Teasdale, Bard, Larue in Fleury, 1993), posledično je 
kapaciteta pozornosti (kognitivnih virov) precej večja, kot če med hojo ali stojo niso prisotne 
zunanje motnje, zato se med nalogami, pri katerih pride do povečanih ravnotežnih zahtev, 
podaljšajo časi reakcije na vidni in/ali slušni signal (Teasdale idr., 1992; Teasdale idr., 1993). 
 
Ne glede na način nadzora in upravljanja drže in ravnotežja kognitivni sistemi omogočajo 
nenehno regulacijo in integracijo senzornih prilivov, zato je učinkovitost teh sistemov odvisna 
tudi od integritete in učinkovitega delovanja perifernega živčnega sistema. 
1.2.3 Gibalni sistemi  
Med gibalne sisteme uvrščamo tiste, ki so vključeni v višje (frontalni korteks in motorični 
korteks) in v nižje ravni načrtovanja (možgansko deblo in spinalne mreže, ki koordinirajo 
mišične sinergije pri drži) ter v izvedbo gibalnih ukazov (motorični nevroni in mišice) 
(Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Tudi ti so povezani z okoljem in ciljem naloge.  
 
Gibalni sistemi omogočijo izvedbo gibalnih strategij za upravljanje drže in ravnotežja med 
navideznim mirovanjem in premikanjem po prostoru. Specifične gibalne strategije nastanejo 
zaradi aktivacije »istih« mišičnih skupin, kar lahko definiramo kot mišične sinergije. Mišične 
sinergije nastanejo kot posledica kombinacije živčnih akcijskih potencialov, poslanih številnim 
mišicam, da zagotovijo stabilnost okončine ali celotnega telesa med pričakovanimi motnjami 
drže ter ravnotežja in/ali kot odziv na dejansko motnjo (Latash, 2008). Možgani ne nadzorujejo 
mišice eno po eno oz. vsake posebej, ampak jih pri nadzoru združujejo v skupine (Hughlings 
Jackson, 1889; Saltiel, Wyler-Duda, D'Avella, Tresch in Bizzi, 2001; Ting in Macpherson, 
2005). Vendar je tu potrebno poudariti, da mišične sinergije niso fiksne, stereotipne reakcije, 
pač pa so dodelan in uglašen odziv na stalne spremembe okolja, ciljev naloge in značilnosti 
osebe (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). 
 
Mišične sinergije se razlikujejo med stabilnim stanjem (stojo), proaktivnimi ravnotežnimi in 
reaktivnimi ravnotežnimi akcijami, ki jih povzročijo nepričakovane zunanje motnje. Tonična 
aktivnost mišic za zagotavljanje pokončne drže (slika 4) je zaradi konstantnega nihanja telesa 
stalno prisotna, ob večjih nihanjih se njihova aktivnost še poveča in ob »kritičnih« premikih TT 
k mejam ali preko mej podporne ploskve (PP) se vključijo korektivne ravnotežne reakcije z 
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namenom, da v najhitrejšem možnem času poskušajo vrniti TT znotraj mej PP in ohraniti 
oziroma ponovno vzpostaviti ravnotežni položaj. 
 
 
A – idealna poravnava drže v stoji, ki zahteva minimalni mišični napor za ohranjanje 
pokončnega položaja; B – tonično aktivne mišice med nadzorom drže in ravnotežja v mirni 
stoji. 
Slika 4. Idealna poravnava drže telesa in tonično aktivne mišice med njenim nadzorom v mirni 
stoji. Povzeto po Kendall in McCreary, 1983. 
 
Med ohranjanjem drže in ravnotežja med stojo se torej oseba skuša upirati silam, ki premikajo 
položaj TT in njegovo projekcijo k mejam ali celo preko mej stabilnosti. Viri motenj so lahko 
hotena gibanja ali sile iz okolja. Pri hitrih hotenih gibih v stoji (npr. gib roke) je vir motnje 
ravnotežja spremenjena telesna geometrija, ki spremeni projekcijo TT, ko lahko pade tudi izven 
PP, poleg tega pa med gibom roke inercijske sile in mehanski sklepni stiki spremenijo navor v 
številnih telesnih sklepih, tudi v tistih, ki so vključeni v nadzor drže. Vse to vpliva na 
spremenjene aktivnosti mišic pri drži. Tudi zunanje sile povzročijo spremembe v aktivnosti 
mišic po podobnem principu spreminjanja telesne geometrije in navorov v sklepih. Spremembe 
so lahko prisotne že pred dejansko motnjo, ko govorimo o vnaprejšnjih prilagoditvenih akcijah 
na podlagi predhodnih izkušenj, in/ali se pojavijo kot posledica korekcijskih prilagoditev na 
dejanske motnje (Latash, 2008). Da bi oseba preprečila izgubo ravnovesja, se najprej pojavijo 
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spremembe v aktivnosti mišic, ki skrbijo za držo, še pred začetkom aktivacije primarnega 
agonista (mišice, ki začenja gibanje), kasneje se pojavijo tudi korekcijske akcije z latenco okrog 
100 ms po začetku premikanja (Latash, 2008). 
 
Korektivnim akcijam pomaga držo in ravnotežje med stojo ohranjati tudi periferna elastičnost 
mišic in vezivnega tkiva, ker se elastične sile teh struktur upirajo premikom v sklepih. Elastične 
lastnosti mišice so odvisne tudi od nivoja aktivacije, pri tem OŽS modulira, v kolikšni meri bo 
periferna elastičnost nevtralizirala motnje, in sicer s prilagoditvijo koaktivacije agonista in 
antagonista v sklepih (Latash, 2008). Naslednji obrambni mehanizem za preprečevanje 
premikov TT je refleks na raztezanje, ki pa že ima zakasnitev. S svojo fazično (večinoma 
monosinaptično) in tonično (večinoma polisinaptično) komponento predstavlja viskoelastične 
lastnosti, ki tudi pomagajo pri upiranju zunanjim motnjam. Monosinaptični del ima sicer krajšo 
zakasnitev (30 ms), a je slabo nadzorovan, polisinaptični zakasni okrog 50 ms. Še z večjo 
zakasnitvijo (70 ms) se motnjam upirajo predprogramirane reakcije, ki so približne korekcije 
in naj bi bile sprožene z multimodalnimi senzoričnimi prilivi iz proprioceptivnih, vidnih in 
vestibularnih receptorjev. Nekatere od teh reakcij se zdijo dokaj splošne, ne glede na smer 
motnje, kot na primer koaktivacija agonist-antagonist, druge so lahko specifične glede na tip in 
smer motnje (Latash, 2008). V primeru, da kombinacija teh reakcij ne uspe izničiti motenj in 
ohraniti ravnotežja ter da je še prostor in čas za korekcijo, sledijo zavedne, hotene akcije, ki pa 
imajo veliko zakasnitev (150 ms). 
 
Interakcija med položajem in hitrostjo premika TT, in ne le položaj TT, določa, ali bo 
posameznik sposoben ohranjati ravnotežje znotraj PP oziroma katero gibalno strategijo bo 
uporabil za vzpostavljanje ravnotežja (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Gibalne strategije 
za obnovitev ravnotežja v stoji po premiku TT so izbrane s pomočjo višjih centrov OŽS, na 
podlagi številnih dejavnikov, kot so značilnosti motenj (smer, magnituda), biomehanske 
omejitve, vključno z mišično-skeletno geometrijo in medsegmentalno dinamiko telesa (Kuo in 
Zajac, 1993), ter značilnosti okoljskih pogojev.  
 
Pri korektivnih prilagoditvah drže obstajajo značilni vzorci mišičnih sinergij, ki so posledica 
izbranih gibalnih strategij za obnovo ravnotežja v sagitalni ravnini (A-P smeri) po premiku TT. 
To so strategije gležnja in kolka ter vzpostavljanja nove podporne ploskve s prijemom ali 
korakom (Horak in Nashner, 1986; Nashner, 1977; Nashner in Woollacott, 1979; Shumway-
Cook in Woollacott, 2017).  
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Če je sprememba pozicije in hitrosti gibanja TT v A-P smeri dovolj majhna [frekvenca nihanja 
telesa nizka (<1 Hz)], se ravnotežje obnovi s strategijo gležnja (slika 5, A). Ta strategija ohranja 
položaj TT znotraj stabilnih meja z gibanjem telesa primarno z osiščem v gležnju, spodnji in 
zgornji del telesa (noge, trup) pa nihata v isti smeri (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). 
Mišične sinergije med gibalno strategijo gležnja so prikazane na sliki 6. 
 
 
A – strategija gležnja, B – strategija kolka, C – strategija koraka, D – strategija seganja in 
prijema (C in D − obe strategiji vzpostavljanja nove podporne površine). 




Sliki A in B: strategija gležnja; C in D: strategija kolka. Prekinjene črte telesa prikazujejo 
popravljen telesni položaj. EMG (elektromiografski) signali dorzalnih mišic so usmerjeni 
navzgor, EMG signali ventralnih mišic pa navzdol. Puščice prikazujejo prvi odziv EMG 
signala. Para – primarne (globlje) mišice hrbta; Abd – prema trebušna mišica; Ham – 
ishiokruralne mišice; Gast – medialna glava dvoglave mečne mišice; Tib – sprednja golenična 
mišica. 
Slika 6. Mišične sinergije za ponovno vzpostavljanje drže in ravnotežja v stoji med pomikom 
podporne ploskve v sagitalni ravnini. Povzeto po Horak in Nashner, 1986. 
 
Pri počasni translaciji plošče nazaj se mišična aktivnost začne od 90 do 100 ms po motnji v 
dvoglavi mečni mišici (m. gastrocnemius), sledi aktivacija dvoglave stegenske mišice (m. 
biceps femoris) od 20 do 30 ms kasneje in na koncu še aktivacija primarnih (globljih) mišic 
hrbta (Nashner, 1977, 1989). Brez aktivacije sinergistov (zadnjih stegenskih mišic in primarnih 
mišic hrbta) bi posredni učinek navora v gležnju zaradi vpliva aktivacije dvoglave mečne mišice 
tudi na proksimalne telesne segmente povzročil pomik naprej v primerjavi s spodnjimi 
okončinami (Nashner, 1977). Počasna translacija plošče naprej pa povzroči nagib nazaj in vodi 
do povečane aktivnosti mišic sprednjega dela goleni, stegna in trupa (m. tibialis anterior, m. 
rectus femoris in m. rectus abdominis) (Latash, 2008). Takšen vzorec mišične aktivacije s 
pripadajočo kinematiko se pojavi, ko so motnje ravnotežja majhne in ko je podporna ploskev 
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stabilna, zahteva pa dobro gibljivost in moč gležnjev (Horak in Nashner, 1986; Nashner, 1977, 
1989; Creath, Kiemel, Horak, Peterka in Jeka, 2005). 
 
V primeru večjih motenj ali nestabilne (mehke) podporne površine gleženjsko gibalno strategijo 
zamenja ali dopolni strategija kolka (slike 5, B; 6, C in D). Enako velja, če je podporna površina 
krajša od dolžine stopal (Creath idr., 2005; Horak in Nashner, 1986), saj PP ne nudi zadostne 
opore, da bi gleženjske mišice s svojo aktivacijo dosegle dovolj velik premik TT. Če 
povzamemo, strategijo kolka uporabljamo pri velikih in hitrih motnjah, ko je frekvenca nihanja 
telesa višja (večja od 1 Hz) (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Gibanje zgornjega (trup in 
glava) in spodnjega dela telesa (spodnje okončine) je v nasprotnih smereh. Zaradi večjih in 
hitrejših sprememb položaja TT so za uspešen odziv potrebne večje in močnejše mišice, ki 
uravnavajo navor v kolkih. V primerjavi s strategijo gležnja se princip rekrutacije obrne in 
mišice se rekrutirajo po proksimalno-distalnem principu.  
 
Zaradi geometrije človeškega telesa gleženjska strategija vodi k večjim horizontalnim 
premikom TT kot strategija kolka. Strategijo gležnja bi lahko opisali kot natančnejšo, medtem 
ko strategija kolka zamenja natančnost za varnost, saj v krajšem času omogoči večje hitrosti 
gibanja TT (Latash, 2008). Odvisno od pogojev v okolju in cilja naloge lahko OŽS preklaplja 
k eni ali drugi gibalni strategiji. Lahko sta vedno prisotni obe. Zanimivo je, da je strategija kolka 
prisotna pri starejših tudi takrat, ko bi pri mladih odraslih sicer sprožila strategijo gležnja 
(Woollacott, Inglin in Manchester, 1988). 
 
Runge, Shupert, Horak in Zajac (1999) so pokazali, da strategiji gležnja in kolka nista ločeno 
nadzorovani in da se ne vključujeta vedno po principu velikosti in hitrosti motenj, ki delujejo 
na TT, pač pa se še naprej povečuje navor v gležnju in potem doda še navor v kolku, pri čemer 
se točka dodajanja navora v kolku od posameznika do posameznika razlikuje; nekateri so 
primarno uporabljali strategijo gležnja tudi pri večjih hitrostih motenj. 
 
Če je motnja tako velika, da s strategijo kolka in gležnja nismo uspešni, se pojavi premik k 
strategiji, ki omogoči vzpostavitev nove PP (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). To se lahko 
naredi s hitrim premikom okončine, da ponovno poravna PP pod padajoče TT (Shumway-Cook 
in Woollacott, 2017). Ko sta torej premik TT in njegova hitrost zadostna, da povzročita premik 
preko meja stabilnosti, je za obnovitev ravnotežja potreben korak (slika 5, C). Korak je potreben 
tudi, če je začetna amplituda premika TT majhna, a je hitrost premika TT dovolj velika, da 
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poruši ravnotežje. V takšnih okoliščinah  moramo vzpostaviti novo PP za preprečitev padca in 
pri strategiji koraka je to korak v smeri izgube ravnotežja.  
 
Drugi način nadzora ravnotežja znotraj strategij s spremembo podpore pa je vzpostavitev nove 
PP s prijemom (slika 5, D). Osnove mehanizmov te strategije so podobne kot pri koraku, le da 
se oseba v tem primeru zanese na podaljšanje PP z iztegnitvijo roke, ko seže po opori izven 
sebe, da prepreči padec (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). Dolgo časa je prevladovalo 
mnenje, da se slednji dve strategiji s spremembo PP uporabljata, kadar strategiji s fiksno PP 
nista dovolj zanesljivi za ohranitev ravnotežja (Horak, 1991; Nashner, 1989; Shumway-Cook 
in Horak, 1989), kasneje pa so ugotovili, da se vključujeta tudi, ko je TT še vedno dobro znotraj 
meja PP (Brown, Shumway-Cook in Woollacott, 1999; Maki, McIlroy in Fernie, 2003;  
McIlroy in Maki, 1993). 
 
Stabilnost v frontalni ravnini (medialno-lateralna stabilnost) in stabilnosti v več smereh pa 
vključujejo še alternativne strategije z drugačnimi vzorci mišičnih aktivacij (Henry, Fung in  
Horak, 1998). Pri nadzoru ravnotežja v medialno-lateralni smeri primarni delež gibanja 
prevzamejo kolki in trup, gleženj prevzame le manjši del (Shumway-Cook in Woollacott, 2017; 
Day, Steiger, Thompson in Marsden, 1993). Medio-lateralna stabilnost je v največji meri 
pogojena s primikalkami in odmikalkami kolka (Rose, 2010).  
 
Izbira strategije bo vedno odvisna od integracije senzoričnega in motoričnega sistema v 
povezavi s kognitivnim sistemom, ker skuša celoten gibalni sistem vedno delovati v smeri 
najboljše učinkovitosti pri izbiri ustreznih odzivov na motnje drže in ravnotežja. Zanimivo je, 
da tudi ko se zahteve naloge ne spreminjajo, poskušamo izboljšati svoje odzive z zmanjšanjem 
amplitude mišične aktivnosti na ponovljene motnje istih hitrosti, da bi bili še učinkovitejši 




2 PREDMET IN PROBLEM 
2.1 Ravnotežna vadba 
Ravnotežna vadba (RV) se nanaša na vse naloge, ki predstavljajo izziv sistemu nadzora drže in 
ravnotežja, s primarnim namenom izboljšati stabilnost in orientacijo drže med statičnimi in 
dinamičnimi nalogami (Wikstrom, Tillman, Smith in Borsa, 2005). V nadaljevanju jih bomo 
imenovali ravnotežne naloge (RN). Ob izvajanju RN se ravnotežje nenehno vzpostavlja 
oziroma ohranja. RN se izvajajo v zaprti kinetični verigi (stopalo/del telesa je stalno v stiku s 
podlago/rekvizitom) in/ali odprti kinetični verigi [telo v določenih trenutkih ni v stiku s 
podlago/rekvizitom in so v gibanje vključene tudi brezpodporne faze (poskoki)]. RN se izvajajo 
na zmanjšani ali/in nestabilni podporni površini, pri kateri prihaja do nenadnih rotacij sklepa, 
translacij sklepa ali do obojega hkrati, lahko pa tudi z raznimi pripomočki, ki jih na primer 
primemo v roko, njihovemu lastnemu navoru pa se upiramo tako, da skušamo ohraniti izbrani 
predel telesa čim bolj stabilen. 
 
Do sedaj so se uporabljali različni pristopi k poimenovanju RV. Nekateri avtorji uporabljajo 
izraz ravnotežna vadba (ang. balance training) (Bernier in Perrin, 1998; Heitkamp, Horstmann, 
Mayer, Weller in Dickhuth, 2001; Lesinski idr., 2015a, Lesinski idr., 2015b), ki se še danes, v 
vse večjem deležu glede na ostala poimenovanja, uporablja v športni pa tudi terapevtski praksi. 
Uporablja se tudi izraz proprioceptivna vadba (Chong, Ambrose, Carzoli, Hardison in 
Jacobson, 2001; Wulker in Rudert, 1999). Ashton-Miller, Wojtys, Huston in Fry-Welch (2001) 
so razpravljali o neustreznosti tega izraza. Njihovo stališče je, da izkupiček treninga z 
ravnotežnimi nalogami izboljša specifično izvedbo ravnotežne naloge in da ne izboljšuje 
občutljivosti delovanja proprioceptorjev oziroma da je to še potrebno dokazati ali zavreči 
takšno hipotezo. Hkrati se ta izraz nekorektno omejuje zgolj na aferentni priliv, ki je samo 
senzorična modaliteta in ne zajema adaptacij, povzročenih na motorični strani. Potencialno RV 
povzroča adaptacijo vseh podsistemov: (1) kognitivnega, (2) senzornega in (3) gibalnega 
(Taube, Gruber in Gollhofer, 2008). Zato je izraz proprioceptivna vadba preveč poenostavljen. 
Poleg izraza proprioceptivna vadba se v športni literaturi in praksi uporablja tudi izraz 
senzomotorična vadba (Bruhn, Kullmann in Gollhofer, 2004; Gruber, Gruber idr., 2007; 
Gruber, Taube idr., 2007; Freyler, Krause, Gollhofer in Ritzmann, 2016). Izraz je vsekakor 
ustreznejši, saj opredeljuje bolj fiziološke mehanizme, vendar je hkrati presplošen, ker so ti 
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mehanizmi vključeni tudi pri drugih vadbenih nalogah. Podobno lahko trdimo o izrazu živčno-
mišična vadba (Paterno, Myer, Ford in Hewett, 2004; Hübscher idr., 2010). 
 
V svoji nalogi bomo uporabljali izraz RV, ker tudi Taube idr. (2008) pravijo, da je 
najprimernejši, saj se nanaša na ravnotežne naloge, s primarnim namenom izboljšati ravnotežje. 
S takim poimenovanjem RV tudi razlikujemo od drugih modalitet vadbe (npr. vadbe moči). 
Slabost tega poimenovanja je sicer v tem, da termin ne opredeljuje specifičnih bioloških 
struktur, ki bi se lahko prilagodile v procesu treninga, ampak opisuje napredek v izvedbi ciljne 
(ravnotežne) sposobnosti. V nalogi bo tako uporabljen izraz RV, ki najširše zajema tovrstna 
gibanja in njihove mehanizme nadzora ter upravljanja drže in ravnotežja oziroma jih ne 
izključuje s poimenovanjem per se. Dosledno izraža tip gibanja (balansiranje) in glavno 
osnovno gibalno sposobnost zanj. Ne poimenuje le vključenih osrednjih sistemov, pri katerih 
naj bi prihajalo do adaptacij, saj je to področje, kljub številnim študijam v preteklosti, še vedno 
nezadostno raziskano in bi neustrezno poimenovanje izključevalo dejanske/potencialne 
odgovorne mehanizme adaptacije. 
 
RV se uporablja v treningu in rehabilitaciji otrok, odraslih, starostnikov in športnikov (Beck 
idr., 2007; Granacher, Gollhofer in Strass, 2006; Gruber, Gruber idr., 2007; Gruber, Taube idr., 
2007; Heitkamp, Horstmann, Myer, Weller in Dickhut, 2001; Myer, Ford, Brent in Hewett, 
2006; Taube idr., 2007; Yaggie in Campbell, 2006; Taube idr., 2008) zaradi številnih pozitivnih 
učinkov, kot so: (1) izboljšanje drže in ravnotežja (Gauffin, Tropp in Odenrick, 1988; 
Gollhofer, Gruber, Alt in Lohrer, 2000; Hoffman in Payne, 1995; Jerosch, Pfaff, Thorwesten in 
Schoppe, 1998; Rozzi, Lephart, Sterner in Kuligowski, 1999), (2) izboljšanje odrivne moči 
(Bruhn, Kullmann in Gollhofer, 2004; Granacher idr., 2010; Gruber in Gollhofer, 2004; 
Heitkamp idr., 2001; Kean, Behm in Philips, 2006; Myer idr., 2006; Taube idr., 2007), (3) večji 
prirastek sile pri balističnih gibih (Gruber, Gruber idr., 2007; Gruber, Taube idr., 2007), (4) 
večja največja moč (Bruhn, Kullmann in Gollhofer, 2006), (5) boljša kinestezija (Barrack, 
Skinner, Brunet in Cook, 1984; Eils in Rosenbaum, 2001; Waddington, Adam in Jones, 1999; 
Waddington, Seward, Wrigley, Lacey in Adams, 2000), (6) večja  zavestna aktivacija (Balogun, 
Adesinasi in Marzouk, 1992; Gollhofer idr., 2000; Gruber in Gollhofer, 2004; Strojnik in 
Vengust, 2001) in (7) večji kontralateralni transfer (Gauffin idr., 1988; Rozzi idr., 1999). 
 
RV se pogosto uporablja za preventivo pred poškodbami, zlasti nog pa tudi drugih telesnih 
predelov, in za preprečevanje ponovitev zvinov gležnja (Mohammadi, 2007; Holme idr., 1999; 
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Bahr, Lian in Bahr, 1997). Trenerji jo uporabljajo v procesu rehabilitacije spodnjega dela nog, 
ker se je pokazalo, da obnovi živčno-mišične funkcije po poškodbi ter preprečuje zvine in druge 
sklepne poškodbe (Bahr idr., 1997; Fitzgerald, Axe in Snyder-Mackler, 2000; Verhagen idr., 
2004). 
 
Kljub temu, da v določeni meri poznamo akutne in kronične učinke RV na živčno-mišični 
sistem, še vedno ne poznamo odnosa med odmerkom in učinkovitostjo RV. Razlog je v veliki 
heterogenosti študij, saj so preverjale različne frekvence, trajanje, intenzivnost in tip RV.  
2.1.1 Odnos med odmerkom in učinkovitostjo ravnotežne vadbe 
Tudi pri ravnotežni vadbi je potrebno izhajati iz zakonitosti določanja vadbenih količin in 
ustrezne ciklizacije. Pravilno odmerjanje vadbe, tudi RV, temelji na splošno sprejetem principu 
FITT [F – frekvenca, I – intenzivnost, T – trajanje in T – tip vaj (Thompson idr.,  2010)]. Vse 
štiri spremenljivke so neodvisne in določajo akutne in kronične prilagoditve človeka na vadbo. 
Frekvenca se nanaša na število vadbenih enot v tednu in število ter ponovitve posamezne naloge 
(vaje) na vadbeni enoti. Intenzivnost opredeljuje velikost napora posameznika med izvajanjem 
posamezne naloge. Opredeljena je lahko z absolutnimi ali relativnimi merami. V absolutnih 
merah jo po navadi izrazimo s fizikalnimi količinami (m/s, m, N ipd.), v relativnih merah pa z 
deležem posameznikove največje sposobnosti (npr. delež od največjega bremena, ki ga 
posameznik lahko dvigne). S trajanjem izražamo čas (sekunde, minute ipd.) izvedbe posamezne 
vaje, celotne vadbene enote in vadbenega obdobja. Tip aktivnosti pa določajo izbrane naloge 
za vadbo (npr. izteg kolena na trenažerju, tek na 1000 m, lovljenje ravnotežja na eni nogi ipd.).  
 
V času uporabe ravnotežne vadbe v športnem treningu in pri rehabilitaciji se RV odmerja bolj 
naključno. Trenerji in terapevti so, izhajajoč iz drugih, že bolj uveljavljenih in definiranih tipov 
vadb, kasneje pa tudi na podlagi lastnih izkušenj s tovrstno vadbo, navadno z metodo poskusa 
in napake, sklepali o primernem odmerku (FITT), ki pa je bolj ali manj učinkovit. 
 
Do danes so samo štiri študije proučevale odnos med odmerkom in učinkom RV pri zdravih 
osebah treh starostnih obdobij (Lesinski, Hortobagyi, Muehlbauer, Gollhofer in Granacher, 
2015a; Lesinski, Hortobagyi, Muehlbauer, Gollhofer in Granacher, 2015b; Gebel, Lesinski, 
Behm in Granacher, 2018; Farlie, Robins, Haas, Keating, Molloy in Haines, 2019). Pregledna 
študija z metaanalizo, ki so jo izvedli Lesinski idr. (2015a), je bila izvedena na mlajših odraslih 
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(16−40 let). Vključila je 25 študij, ki so ustrezale kvantitativnim zahtevam za metaanalizo. V 
metaanalizo so bile tako zajete naslednje študije, ki so preverjale odnos med odmerkom in 
učinkom RV: tri študije pri vrhunskih športnikih, pet študij pri športnikih srednjega razreda, 
devet pri rekreativnih športnikih in dve študiji pri netrenirani populaciji. RV je trajala od 2 do 
32  tednov, največ študij pa je izvajalo vadbo od 4 do 6 tednov, s tedensko frekvenco vadbenih 
enot od dve do sedem. Število vaj na posameznem treningu je bilo od 1 do 10, število serij od 
2 do 7, trajanje treninga pa od 5 do 60 minut. RV je tudi pri teh študijah vključevala ravnotežne 
naloge z odprtimi in zaprtimi očmi, in sicer unilateralno in  bilateralno stojo na nestabilnih in 
stabilnih podlagah, s ciljem nadzora in upravljanja drže in ravnotežja v stabilnem stanju 
(statično in dinamično) in s ciljem nadzora in upravljanja drže ter ravnotežja reaktivno in 
proaktivno. Večina študij je preverjala unilateralno stojo (nadzor in uravnavanje drže in 
ravnotežja v stabilnem stanju), pet študij je preverjalo RN, ki je zahtevala proaktiven nadzor in 
upravljanje drže ter ravnotežja, dve študiji pa sta uporabili RN z reaktivnim nadzorom in 
upravljanjem. Metodološka kvaliteta študij je bila šibka, saj 18 od 25 študij ni doseglo kritične 
vrednosti 6 na lestvici PEDro (ang. physiotherapy evidence database). Metaanaliza odnosa med 
odmerkom in velikostjo učinka treninga je pokazala, da je bila povprečna velikost učinka RV 
na izvedbo RN po vadbi 0,92, kar pomeni srednji do visok učinek. Najvišja povprečna vrednost 
velikosti učinka je bila pri vrhunskih športnikih (ES = 1,29), sledili so netrenirani (ES = 0,82) 
in rekreativni športniki (ES = 0,68) ter športniki srednjega razreda (ES = 0,32). Največjo 
povprečno velikost učinka (ES = 1,09) je imela RV, ki je trajala od 11 do 12 tednov, 3-krat na 
teden (ES = 0,72), s 16 do 19 treningi (ES = 1,12). Največjo povprečno velikost učinka na 
izboljšanje RN so imele RV, pri katerih so vadbene enote trajale od 11 do 15 minut (ES = 1,11), 
s štirimi nalogami na posameznem treningu (ES = 1,29), z njihovim trajanjem od 21 do 40 s 
(ES = 1,06) in z dvema ponovitvama (ES = 1,63). Zaključimo lahko, da je ta analiza pokazala, 
da sta trajanje RV in njena frekvenca pomembna parametra odmerjanja RV. 
 
Do podobnih ugotovitev je prišla tudi sistematična študija z metaanalizo istih avtorjev (Lesinski 
idr., 2015b), ki pa je bila narejena na vzorcu zdravih starejših (nad 65 let). V kvantitativno 
analizo je bilo vključenih 23 študij, od katerih jih 17 ni doseglo ocene 6 na lestvici PEDro. RV, 
ki so jih preverjale te študije, so trajale od 4 do 15 tednov, povprečno trajanje RV pa je bilo 9 
tednov. Tudi v teh študijah je RV vključevala ravnotežne naloge z odprtimi in zaprtimi očmi, 
in sicer unilateralno, bilateralno stojo na nestabilnih in stabilnih podlagah, s ciljem nadzora in 
upravljanja drže in ravnotežja v stabilnem stanju (statično in dinamično) in s ciljem nadzora in 
upravljanja drže ter ravnotežja proaktivno in reaktivno. Metaanaliza je tudi tukaj potrdila, da 
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RV starejših (od 65 do 83 let) izboljša statične RN (ES = 0,51) in dinamične RN (ES = 0,44). 
Povprečna velikost učinka RV pa je bila večja pri nalogah, ki so zahtevale proaktiven (ES = 
1,73) in reaktiven nadzor (ES = 1,01) upravljanja drže ter ravnotežja. Metaanaliza odnosa med 
odmerkom in velikostjo učinka RV je pokazala, da je imela RV, ki je trajala od 11 do 12 tednov, 
večjo povprečno velikost učinka (ES = 1,26) kot RV v ostalih vadbenih obdobjih. Največjo 
povprečno velikost učinka je imela RV, ki so jo izvajali 3-krat tedensko (ES = 1,20), in sicer 
od 31 do 45 minut (ES = 1,19). Tudi ta metaanaliza je potrdila, da odmerek (frekvenca in 
trajanje) RV pomembno prispeva k velikosti učinka RV in da ni pomembne razlike med 
zdravimi mlajšimi odraslimi in starejšimi (Lesinski idr., 2015b). 
 
Nekoliko drugačne pa so bile ugotovitve pri otrocih in mladini. Sistematičen pregled študij z 
metaanalizo je vključil 17 študij z 833 otroki in mladostniki od 6. do 19. leta starosti (Gebel 
idr., 2018). Devet študij je doseglo oceno 6 ali več na lestvici PEDro. Večina RV v teh študijah 
je trajala od 4 do 12 tednov, povprečno trajanje posamezne študije pa je bilo 7 tednov. Število 
treningov na teden je bilo od 2 do 7, povprečno število treningov pa je bilo 3. Trajanje 
posameznega treninga je bilo od 4 do 120 minut, v povprečju 31 minut. RV je vključevala 
statične in dinamične RN z zaprtimi in odprtimi očmi. Metaanaliza je tudi tu potrdila, da je RV 
otrok in mladostnikov izboljšala statično in dinamično ravnotežje. Povprečna velikost učinka 
RV pa je bila večja pri nalogah dinamičnega (ES = 1,03) kot statičnega (ES = 0,71) ravnotežja 
(Gebel idr., 2018). Povprečna velikost učinka trajanja RV pri mladostnikih je pokazala, da je 
RV najbolj učinkovita, če traja od 11 do 12 tednov (ES = 1,40), z dvema vadbenima enotama 
na teden (ES = 1,29) in njunim trajanjem od 4 do 15 minut (ES = 1,03) (Gebel idr., 2018). 
Poudariti pa je potrebno, da metaregresijska analiza ni pokazala značilnega vpliva odmerka RV 
na učinek na ravnotežje pri otrocih in mladostnikih.  
 
Ugotovitve vseh treh preglednih študij z metaanalizo so pokazale, da je odnos med odmerkom 
in učinkom različnih RV v obliki narobe obrnjene črke U, kar nakazuje, da imajo uporabljeni 
odmerki RV optimalen, podpražni in nadpražni učinek (Lesinski idr., 2015a; Lesinski idr., 
2015b; Gebel idr., 2018). Narobe obrnjena črka U pri odnosu med odmerkom in učinkom je 
sicer lahko tudi posledica utrujenosti med izvajanjem naloge. Ob večji vadbeni količini in 
hkratni utrujenosti posameznik ne more več izraziti večjega učinka (brez utrujenosti bi ga lahko 
izrazil) in izbrana večja vadbena količina sama po sebi ni nujno odraz nadpražnega odmerka. 
Lahko pa odmerek, zaradi izbranih vadbenih količin, med ravnotežno vadbo ali celo med 
ravnotežno nalogo povzroča utrujanje in s tem padec učinka zgolj zaradi posamezne izbrane 
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vadbene količine, na primer zaradi trajanja ali števila ponovitev. Zato je pri proučevanju odnosa 
med odmerkom in učinkom ravnotežne vadbe potrebno upoštevati tudi še druge vidike 
značilnosti treninga, ne le zgolj surove vadbene količine. Kljub temu je najverjetnejši razlog za 
obliko odnosa med odmerkom in učinkom različnih RV v obliki narobe obrnjene črke U 
pomanjkanje objektivnosti mere, s katero dosedanje študije, ki so preverjale učinke RV, 
opredeljujejo intenzivnost ravnotežnih nalog in posledično celotne RV (Gebel idr., 2018). Do 
podobnih ugotovitev je prišla tudi sistematična študija z metaregresijo, ki je pri starejših 
preverjala vpliv RV [števila vadbenih enot na teden (frekvence), tipa in trajanja] na njihov 
napredek pri testih ravnotežja (Farlie idr., 2019). Farlie idr. (2019) so pokazali, da ni statistično 
značilne povezanosti med trajanjem, frekvenco in tipom RV ter napredkom pri testih 
ravnotežja, prav tako povezanost med tipom RV in napredkom v ravnotežju pri starejših 
pojasnjuje samo 2,15 % variance. Omenjeni rezultati  torej nakazujejo, da opredelitev trajanja, 
frekvence in tipa RV ni dovolj za oblikovanje odnosa med odmerkom RV in njenim učinkom 
pri starejših. Za to obstajata dve nasprotujoči si razlagi. Prva je, da frekvenca, trajanje in tip 
vadbene enote niso enako pomembni pri predpisovanju (odmerjanju) RV za starejše, druga pa, 
da je intenzivnost RV kritični faktor, ki vpliva na učinkovitost RV pri izboljšavi ravnotežne 
sposobnosti. Vendar moramo pri tem poudariti, da v teoriji in praksi še vedno ni veljavno 
sprejete mere, s katero bi lahko ocenjevali intenzivnost RV (Farlie, Robins,  Keating, Molloy 
in Haines, 2013; Farlie idr., 2016;  Haas idr., 2012; Lesinski idr., 2015a, Lesinski idr., 2015b).  
 
Če povzamemo, frekvenca, tip in trajanje ravnotežnih nalog niso dovolj, da se zadosti 
univerzalno sprejetemu načelu za odmerjanje vadbenih količin (FITT) (Thompson idr., 2010), 
saj avtorji o intenzivnosti ravnotežne vadbe (npr. o odstotku največje ravnotežne kapacitete 
posameznika) ne poročajo (Farlie idr., 2013; Farlie idr., 2016; Haas idr., 2012; Lesinski idr., 
2015a, Lesinski idr., 2015b). Intenzivnost RV je najmanj objektivna količina ravnotežne vadbe 
in je navadno določena kar po občutku (s spreminjanjem togosti in/ali velikosti podlage, z 
dodajanjem različnih rekvizitov, dodatnih vaj, s spreminjanjem dotoka senzornih prilivov ipd.) 
(Eils in Rosenbaum, 2001; Verhagen idr., 2004).  
2.2 Intenzivnost ravnotežne vadbe 
Za določanje intenzivnosti vadbe lahko uporabimo relativne in absolutne fizikalne mere. Izmed 
absolutnih mer se v športni praksi pogosto uporabljajo: moč, s katero opravimo delo (vat), 
silovitost (N), impulz sile (Ns) in hitrost gibanja (m/s). Relativne mere določanja intenzivnosti 
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pa izhajajo iz absolutnih mer, le da moramo najprej ugotoviti neko referenčno mero (največja 
hitrost, največja moč, največja frekvenca srčnega utripa) in izraziti vadbeno intenzivnost kot 
delež te največje vrednosti (Ušaj, 1996). Takšen način se najpogosteje uporablja pri vadbi z 
utežmi, kjer intenzivnost vadbe določimo z deležem (%) največjega bremena, ki ga posameznik 
lahko dvigne, ali pri vadbi vzdržljivosti, kjer je intenzivnost opredeljena kot delež največjega 
privzema kisika ali delež največje frekvence srčnega utripa (Thompson idr., 2010). Tako pri 
vadbi vzdržljivosti kot pri vadbi moči se je uveljavila tudi Borgova lestvica ocene stopnje 
napora (Borg, 1982). Ocena napora ovrednoti subjektivno doživljanje napora med opravljanjem 
telesne dejavnosti. Temelji na zaznavanju srčne frekvence, stopnje dihanja, mišične utrujenosti, 
znojenja ipd. (Borg, 1982). Čeprav gre za subjektivno mero, lahko takšna ocena napora 
predstavlja precej dobro oceno dejanske frekvence srca med telesno aktivnostjo (Borg, 1998) 
in omogoča subjektivno rangiranje ravni napora med vadbo. Najpogosteje se uporabljata 
originalna 6−20 in/ali 0−10-stopenjska Borgova lestvica. Izpeljanke teh lestvic so bile 
uporabljene tudi pri poskusih določanja intenzivnosti znotraj ravnotežne vadbe (Espy idr., 
2017).  
 
Kvantifikacija intenzivnosti vadbe je nujno potrebna, saj so prilagoditve živčno-mišičnega in 
srčno-žilnega sistema neposredno odvisne od nje. Pri vadbi z utežmi npr. bremena, ki 
predstavljajo do 60 in 80 % največjega bremena, povzročijo predvsem prilagoditve mišičnega 
sistema (npr. hipertrofijo), medtem ko bremena, ki so večja od 80 %, povzročijo spremembe 
živčnih  dejavnikov (npr. dvig mišične aktivacije). Pri vadbi vzdržljivosti nizko intenzivna 
vadba (do 80 % največje frekvence srčnega utripa) povzroči predvsem prilagoditve perifernih 
dejavnikov srčno-žilnega sistema (kapilarizacija v mišicah), medtem ko višje intenzivna vadba 
(80 % največje frekvence srčnega utripa) izboljšuje tudi delovanje srčne funkcije.  
 
Priporočila za določanje intenzivnosti RV se pogosto nanašajo samo na absolutne mere 
intenzivnosti oz. težavnost določene RN (Muehlbauer, Roth, Bopp in Granacher, 2012), kar pa 
ni dovolj, ker ne vemo, kolikšen izziv za nadzor in upravljanje ravnotežja predstavlja izbrana 
RN. Potrebno je poudariti, da določanje intenzivnosti pri ravnotežni vadbi ni enostavno, saj gibi 
pri ohranjanju in vzpostavljanju drže ter ravnotežja niso standardizirani kot pri vadbi z utežmi, 
kar močno oteži primerjavo med različnimi nalogami in tudi posamezniki. Prav tako so 
mehanizmi za upravljanje drže in ravnotežja zelo kompleksni, saj so posledica interakcije več 
sistemov (sliki 2 in 3). 
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V znanstveni literaturi je bilo do sedaj zelo malo poskusov določanja intenzivnosti RV in 
njenega spremljanja med izvedbo različnih vadbenih intervencij (Farlie idr., 2013). V večini 
primerov študije izhajajo iz taksonomije težavnosti RN (Gentile 1987) in/ali iz manipulacij med 
RN (Geurts idr., 1991) in/ali iz izvedb dvojnih nalog (RN je dodana kognitivna ali gibalna 
naloga) (Ruffieux, Keller, Lauber in Taube, 2015). Študija Muehlbauer idr. (2012) pa je 
razvrščanje težavnosti RN izvedla s pomočjo parametrizacije gibanja oprijemališča sile reakcije 
podlage (OSRR). V tej študiji so sistematično povečevali težavnost RN, tako da so: (1) 
zmanjševali podporno površino (bilateralna stoja vs. unilateralna stoja vs. tandemska stoja) 
in/ali (2) zmanjševali senzorni priliv (trda vs. mehka podlaga, odprte vs. zaprte oči). Pokazali 
so, da se vse izbrane spremenljivke (hitrost, pot in površina) OSRP sistematično povečujejo s 
težavnostjo RN, tj. z zmanjševanjem podporne površine in zmanjševanjem senzornega priliva. 
Zato so avtorji predpostavili, da so parametri OSRP lahko dober pokazatelj absolutne 
intenzivnosti RN. Do podobnih ugotovitev je prišla tudi študija Lemos idr. (2015), v kateri so 
pokazali, da se pot OSRP podaljša, ko preizkušanci preidejo iz široke v ozko bilateralno in 
tandemsko stojo.  
 
Vendar kljub temu, da je progresivno povečevanje težavnosti RN (zmanjševanje podporne 
površine ali senzornega priliva) povzročilo progresivno povečevanje gibanja OSRP 
(Muehlbauer idr., 2012; Lemos idr., 2015), ne moremo trditi, da je spremljanje OSRP med RN 
ustrezna mera intenzivnosti RV. Na podlagi večjih pomikov OSRP med stojami lahko sicer 
sklepamo, da je bilateralna stoja lažja kot unilateralna in/ali tandemska, vendar samo s tega 
vidika ni jasno, koliko večji je ta izziv za posameznikovo kapaciteto ravnotežne sposobnosti. 
Zato na osnovi spremljanja OSPR med RN in njegove parametrizacije lahko izdelamo 
progresijo RV, ki bo naloge sicer lahko razvrstila od najlažje do najtežje, ne moremo pa na ta 
način presoditi relativne intenzivnosti nalog za posameznika.  
 
Pogojno bi sicer večji pomik OSRP med RN lahko predstavljal mero absolutne intenzivnosti in 
bi ga lahko enačili s številom kilogramov pri vadbi z utežmi. Pri vadbi z utežmi lahko zatrdimo, 
da je breme, ki tehta 10 kg, večje od tistega, ki tehta 5 kg, ne moremo pa ugotoviti, za koliko 
smo intenzivnost povečali z dvigom bremena za 5 kg, če ne poznamo posameznikovega 
največjega bremena, ki ga lahko dvigne. Pri posamezniku, ki dvigne največ 25 kg, bo npr. 
takšno povečanje bremena predstavljalo za 20 % povečano intenzivnost, pri nekom, ki dvigne 
100 kg, pa samo za 5 %. Naslednji pomemben dejavnik, ki ne govori v prid parametrizaciji 
OSRP kot absolutni meri intenzivnosti RV, je dejstvo, da se učinkovitejše upravljanje drže in 
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ravnotežja ne odraža vedno v zmanjšanju gibanja (poti in hitrosti) OSRP. Na primer: med RN, 
pri kateri je nevarnost padca velika, starejši ljudje povečajo togost, kar povzroči, da OSRP 
ostane v varnih mejah stabilnosti oz. se ne približa kritični točki, na kateri je potrebno 
vzpostaviti novo podporno ploskev ali le-to povečati, da ne pride do padca (Horak idr., 1992; 
Lee idr., 2015). Po drugi strani pa nekateri starejši uporabljajo višje frekvence pomikov OSRP 
zaradi boljšega zaznavanja senzornega priliva (drugačne senzorne strategije), čeprav učinkovito 
ohranjanjo OSRP znotraj mej stabilnosti med stojo (Patla idr., 1990). 
 
Do sedaj smo v znanstveni literaturi zasledili samo dve študiji, ki sta poskušali opredeliti 
intenzivnost RN tudi v odvisnosti od posameznikove največje kapacitete ravnotežne 
sposobnosti, vendar obe temeljita na subjektivni oceni največje ravnotežne sposobnosti (Espy 
idr., 2017; Farlie idr., 2016), njuna veljavnost pa ni bila preverjena. Pogosteje se je pri 
opredeljevanju ocene napora RV uporabljala Borgova lestvica, ki pa v resnici ni ocenjevala, 
kolikšen delež največje kapacitete ravnotežne sposobnosti posameznika je bil vključen v 
izvedbo naloge, temveč bolj intenzivnost aerobnega napora med izvedbo RN ali velikost 
mišične utrujenosti in/ali koncentracije (Nelson idr., 2004; Means, Rodell in O'Sullivan, 2005; 
Pereira, de Oliviera, Silva, Souza in Vianna, 2008; van Uffelen, Chin A Paw, van Mechelen in 
Hopman-Rock, 2008; Zhang, Ishikawa-Takata, Yamazaki, Morita in Ohta, 2006; Farlie idr., 
2013). Čeprav sta bila za Borgovo lestvico dokazana linearni odnos med frekvenco srčnega 
utripa in oceno napora (Dunbar, 1993) ter linearni odnos med deležem največjega bremena 
dviga in oceno napora (Gearhart idr., 2001), pa še ni bilo dokazane povezanosti med težavnostjo 
ravnotežne naloge in oceno stabilnosti izvedbe. 
 
Izpeljanko Borgove lestvice je uporabila raziskava, ki je preverjala povezanost med velikostjo 
frekvence srčnega utripa in oceno stabilnosti med izvedbo RN (Espy idr., 2017). V ta namen so 
Espy idr. (2017) izdelale 10-stopenjsko lestvico ocene stabilnosti drže in ravnotežja med RN, 
ki je predstavljena v tabeli 1. Pri sestavi lestvice so izhajale iz predpostavke, da je zahtevnost 
med RN, ki jo posamezniki občutijo pri njeni izvedbi, podobna zaznavanju bolečine – saj enak 
ali podoben dražljaj različni ljudje zaznavajo različno. Zahtevnost ravnotežne naloge je odvisna 
od specifičnih senzorično-motoričnih sposobnosti. Zato se stopnja, s katero posameznik 
zaznava aktivnost kot zahtevno, ne izmeri neposredno, temveč samo posredno preko lastnega 
zaznavanja − ocene (Espy idr., 2017). Avtorice so tako preverjale oceno stabilnosti med 
izvajanjem računalniško vodenih iger (Nintendo wii), ki so vključevale boksanje, ples, tenis in 
košarko na štirih različnih podpornih površinah [peni, žogi BOSU (obrnjeni navzgor in 
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navzdol) ter ravnotežni deski]. Ugotovile so, da med indeksom ocene stabilnosti med RN in 
frekvenco srčnega utripa ni povezanosti (Espy idr., 2017). To potrjuje, da preizkušanci ocene 
stabilnosti med RN niso zamenjali za oceno stopnje srčno-žilnega napora. Ne potrjuje pa, da je 
ta lestvica mera intenzivnosti RN, saj niso bili spremljani nobeni objektivni kazalniki težavnosti 
RN,  kot je na primer gibanje OSRP. Slabost omenjene lestvice je tudi njena ordinalnost. To 
pomeni, da je stopnja 3 bolj intenzivna kot stopnja 2, ne vemo pa, za koliko je ta intenzivnost 
v resnici višja oz. ali je velikost intervala med 2 na 3 enaka kot med 5 in 6 (tabela 1). 
Zanesljivost lestvice ocene stabilnosti, ki so jo uporabile Espy in sodelavke (2017), v znanstveni 
literaturi še ni bila preverjena in dokazana. 
 
Tabela 1  
Lestvica ocene stabilnosti med RN  
POPOLNOMA STABILEN 
V stoji ali sedu in na stabilni površini. 
1 
STABILEN 




Stabilnost drže je izzvana, vendar ni potrebno narediti koraka ali se prijeti. 
4 
 5 
BLAGO PORUŠENO RAVNOVESJE 
Stabilnost je nekoliko izzvana, zdi se, da bom moral narediti korak ali se prijeti.  
6 
PORUŠENO RAVNOVESJE 7 
BOLJ PORUŠENO RAVNOVESJE 
Manjša sprememba bo že povzročila padec. 
8 
NAJBOLJ PORUŠENO RAVNOVESJE 9 
VELIKA VERJETNOST PADCA 10 
Opomba. Povzeto po Espy idr., 2017. 
 
Študija Littbrand idr. (2006) je podobno ordinalno lestvico uporabila za spremljanje vadbe 
ravnotežja. Avtorji so v tej študiji uporabili 3-stopenjsko lestvico, katere veljavnost in 
ponovljivost ravno tako nista bili preverjeni oz. dokazani. Najvišjo (visoko) intenzivnost so 
predstavljale RN, pri katerih je bila stabilnost drže popolnoma izzvana, s srednjo intenzivnostjo 
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so opredelili tiste, pri katerih je bila stabilnost drže včasih izzvana, in z nizko intenzivnostjo 
tiste, pri katerih stabilnost drže in ravnotežja nikakor ni bila izzvana (Littbrand idr., 2006). Iz 
te osnove je izhajala opredelitev, da je bila mediana vadbenih enot, pri katerih so posamezniki 
izvajali visoko intenzivne vadbe ravnotežja, 73 % (območje od 40 do 98 %). 
 
Ena izmed novejših študij avtorjev Farlie idr. (2016) pa je poskušala ovrednotiti verbalne in 
neverbalne znake intenzivnosti RN pri starejših osebah. Ta študija je prva, ki je izhajala iz 
ustrezne definicije intenzivnosti RV (relativne intenzivnosti). Intenzivnost ravnotežne vadbe je 
definirala kot velikost izziva za mehanizme upravljanja drže ter ravnotežja, v odvisnosti od 
posameznikove največje sposobnosti, da ohrani ravnotežje (Farlie idr., 2016). Avtorji so 
spremljali verbalne in telesne znake intenzivnosti pred izvedbo, med izvedbo in po izvedbi RN. 
RN so klasificirali na osnovi težavnosti, ki jo predvideva lestvica DEMMI (ang. de Morton 
Mobility Index), pri čemer je bila najlažja naloga bilateralna stoja za 10 s, najtežja pa tandemska 
stoja z zaprtimi očmi, prav tako za 10 s. Ugotovili, so da je pred pričetkom izvajanja bolj 
intenzivnih RN prišlo do podaljšanja časa in prisotnosti samogovora (verbalnih znakov). To se 
je zgodilo pri 19 od 21 posameznikov. Sočasno s povečanjem intenzivnosti RN so se pojavili 
tudi specifični telesni znaki, ki so bili razdeljeni v tri skupine, in sicer: povečano nihanje telesa, 
aktiviranje trebušne stene in več korekcijskih akcij s spremembo gibalnih strategij ohranjanja 
drže ter ravnotežja (Farlie idr., 2016). Avtorji so tako zaključili, da so se verbalni in telesni 
znaki razlikovali glede na lažje in težje RN pri starejših ter da lahko kot taki predstavljajo mero 
za ocenjevanje intenzivnosti RN. Vendar je pri tem potrebno poudariti, da ima omenjena študija 
tudi določene pomanjkljivosti. Prva je povezana s specifičnostjo vzorca preizkušancev, saj so 
bili le-ti v času izvedbe hospitalizirani (tik pred odpustom), zato ne predstavljajo popolnoma 
reprezentativnega vzorca starejših oseb. Druga pomembna omejitev študije je ta, da je bila RN 
izvedena samo enkrat na posamezni stopnji. Raziskave pa so že pokazale, da med naučenimi 
RN pride do drugačnih korekcijskih akcij, najverjetneje zaradi boljšega proaktivnega 
upravljanja drže in ravnotežja, ki ustrezno predvidijo spremembo TT in/ali podporne ploskve 
(Santos, Kanekar in Aruin, 2010; Maki in Mcllroy, 1997). Samo ena ponovitev posamezne RN 
je lahko predstavljala drugačno obremenitev v primeru, da je bila le-ta znana (stoja) ali izvedena 
prvič (tandemska stoja). Ta študija je kljub določenim omejitvam ena redkih, ki je podala 
definicijo intenzivnosti RV in vsaj smernice za oceno njene intenzivnosti. Na eni strani se te 
smernice nanašajo na verbalne znake, in sicer na prisotnost samogovora pred in med nalogo ter 
po njej, na drugi strani pa na telesne znake, ki so lažje in bolj objektivno merljivi, na primer 
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aktivacija trebušne stene, povečano nihanje in spremembe gibalnih strategij nadzora ter 
uravnavanja ravnotežja. 
2.2.1 Vpliv intenzivnosti na gibalne strategije med enonožno stojo 
Enonožne stoje (unilateralne stoje) na stabilnih in nestabilnih površinah so najpogosteje 
vključene v RV (Zech idr., 2009, 2010) in v testiranje ravnotežne sposobnosti različnih 
populacij (Ageberg, Roberts, Holmström in Fridén, 2003; Nilsson, Ageberg, Ekdahl in Eneroth, 
2006). Zato je enonožna stoja na različnih površinah pogosto predmet znanstvenih proučevanj. 
Gibalne strategije pa vključujejo proučevanje gibalnih vzorcev, velikosti mišičnih aktivacij, 
navorov v posameznih sklepih in sil reakcije podlage med različnimi pogoji enonožne stoje. 
Najpogostejši metodi, s katerima proučujemo omenjene gibalne strategije med unilateralno 
stojo, sta površinska elektromiografija in kinematika. 
 
Poenostavljeno lahko trdimo, da se med stojo na eni nogi in na trdni površini mehanizmi za 
upravljanje drže srečujejo samo z eno destabilizacijsko silo, to je sila gravitacije (Sevšek, 2008). 
Za korekcijo le-te zdravi odrasli pretežno aktivirajo mišice, ki uravnavajo gibanje v gležnju 
(Muehlbauer idr., 2014). Raziskave so pokazale, da posamezniki med unilateralno stojo, 
podobno kot med bilateralno, uporabljajo gibalne strategije, ki pa so odvisne od velikosti 
motenj ravnotežnega položaja oz. stabilnosti podporne površine (Riemann idr., 2003; Wolburg 
idr., 2016; Alfuth in Gomoll, 2018). Natančneje: Riemann in sodelavci (2003) so preverjali 
povprečno amplitudo gibanja v gležnju, kolenu, kolku in trupu med unilateralno stojo različnih 
težavnosti. Različne težavnosti so zagotovili tako, da so unilateralne stoje preizkušanci izvajali 
na trdi podlagi (z zaprtimi in odprtimi očmi), mehki podlagi in ravnotežni deski, gibljivi v več 
smereh (oboje samo z odprtimi očmi). Ugotovili so, da ima gibanje v gležnju primarno vlogo 
pri zagotavljanju učinkovite drže in ravnotežja med unilateralno stojo, vendar se z večanjem 
težavnosti vključujejo tudi bolj proksimalni sklepi (koleno in kolk). Rezultati te študije tudi 
nakazujejo, da se človeško telo med unilateralno stojo ne obnaša kot enojno, temveč kot 
večsegmentno nihalo, pri čemer se, ne glede na pogoj, v katerem se stoja izvaja, primarne 
korekcijske akcije izvedejo z gibanjem v gležnju. Primerjava povprečnih velikosti amplitud 
gibanja v posameznih sklepih je pokazala, da so gleženj, koleno in kolk najbolj aktivni med 
stojo na trdi podlagi, z zaprtimi očmi, zato so to stojo klasificirali kot najtežjo, najmanj pa med 
unilateralno stojo na trdi ali večosni podlagi, z odprtimi očmi, zato je bila ta stoja klasificirana 
kot lažja RN. Kot RN srednje težavnosti je bila opredeljena stoja na mehki podlagi, z odprtimi 
32 
očmi. Večje destabilizacijske motnje med unilateralno stojo mehanizmi za upravljanje drže in 
ravnotežja rešujejo z mešano strategijo, strategiji gležnja dodajo strategijo kolena (upogib) in 
kolka. Omenjena študija je proučevala samo gibalne vzorce s pomočjo 3-D kinematične analize, 
medtem ko mišična aktivacija ni bila izmerjena. Spremljanje mišične aktivacije bi dodatno 
osvetlilo mišične sinergije, saj mehanizmi za upravljanje ravnotežja težijo k temu, da aktivirajo 
čim manjše možno število mišičnih skupin, potrebnih za določeno korekcijo.  
 
Nadgradnjo študije Riemann idr. (2003) predstavljata raziskavi Wolburga idr. (2016) ter 
Alfutha in Gomolla (2018). Obe raziskavi sta spremljali tudi mišično aktivacijo nog s pomočjo 
površinskega elektromiografskega signala (EMG) med unilateralno stojo na podlagah različnih 
stabilnosti. Če povzamemo njune rezultate, lahko zaključimo, da zahtevnejša unilateralna stoja 
izzove povečanje amplitude površinskega elektromiografskega signala (EMG) mišic nog. 
Natančneje: raziskava Wolburga in sodelavcev (2016) je primerjala EMG štirih goleničnih 
mišic [dvoglava mečna mišica (m. gastrocnemius medialis), velika mečna mišica (m. soleus), 
sprednja golenična mišica (m. tibialis anterior), dolga mečna mišica (m. peroneus longus)] in 
štirih stegenskih mišic [medialna in lateralna široka mišica (m. vastus medialis in lateralis), 
dvoglava stegenska mišica (m. biceps femoris), polkitasta mišica (m. semitendinosus)] med 
unilateralno stojo na trdni podlagi in petih nestabilnih površinah (penastih podlogah). 
Raziskovalci so ugotovili, da se mišične aktivnosti razlikujejo glede na vseh šest pogojev, in 
sicer se povečujejo s povečevanjem nestabilnosti penastih podlog. Pri relativnem povečanju 
EMG, tj. glede na amplitudo EMG pri stoji na trdni podlagi, med goleničnimi in stegenskimi 
mišicami ni bilo razlike, medtem ko je bila razlika med goleničnimi mišicami statistično 
značilna (Wolburg idr., 2016). Največje relativno povečanje amplitude sprednje golenične 
mišice (m. tibialis anterior) je bilo značilno za najmanj stabilno površino, medtem ko je prehod 
z lažje na srednje stabilno površino nakazoval prenos gibalnih strategij od aktivacije distalnih 
k aktivaciji proksimalnih mišičnih skupin, saj se je povečevala predvsem aktivacija slednjih 
(Wolburg idr., 2016).  
 
Alfuth in Gomoll (2018) pa sta proučevala spremembo mišične aktivnosti in kota v kolenu v 
sagitalni ravnini med unilateralno stojo na različno stabilnih podlagah. Primerjala sta 
unilateralne stoje na 6 podlagah, in sicer: (1) stabilen sprednji del stopala, v frontalni ravnini 
nestabilen zadnji del stopala, (2) stabilen sprednji del stopala, večosna nestabilnost zadnjega 
dela stopala, (3) stabilen zadnji del, v frontalni ravnini nestabilen sprednji del, (4) stabilen 
zadnji del, večosna nestabilnost sprednjega dela, (5) celotno stopalo na nestabilni podlagi in (6) 
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celotno stopalo na trdi podlagi. Avtorja sta ugotovila, da destabilizacija sprednjega dela stopala 
(večosna in v frontalni ravnini) poveča povprečno amplitudo EMG signala sprednje golenične 
mišice (m. tibialis anterior), dolge mečnične mišice (m. peroneus longus), dvoglave stegenske 
mišice (m. biceps femoris) in medialne široke mišice (m. vastus medialis) v primerjavi z 
drugimi načini destabilizacije in stojo na trdi podlagi (Alfuth in Gomoll, 2018). Avtorja 
zaključujeta, da je destabilizacija sprednjega dela stopala najbolj težavna RN med temi šestimi 
pogoji. To dodatno potrjujeta tudi s spremembo kota v kolenu v sagitalni ravnini med 
destabilizacijo sprednjega dela stopala. Zanimivo je, da je aktivacijo velike mečne mišice (m. 
soleus) povečala samo unilateralna stoja na mehki podlagi, ki je povzročila destabilizacijo 
stopala v več oseh. Avtorja predpostavljata, da je do povečanja aktivacije sprednje golenične 
mišice (m. tibialis anterior), dolge mečnične mišice (m. peroneus longus), dvoglave stegenske 
mišice (m. biceps femoris) in medialne široke mišice (m. vastus medialis) pri nestabilnem 
sprednjem delu stopala v primerjavi z nestabilnim celotnim stopalom prišlo predvsem zaradi 
večje nestabilnosti v frontalni ravnini in zaradi ožje podporne površine. Podobno ugotavlja tudi 
študija Borreani idr. (2014), v kateri so pokazali, da je ožja podporna površina v frontalni 
ravnini povzročila večjo aktivacijo velike mečne mišice (m. soleus), sprednje golenične mišice 
(m. tibialis anterior) in dolge mečnične mišice (m. peroneus longus). Podrobneje: Borreani idr. 
(2014) so pokazali največjo aktivacijo mišic gležnja (m. soleus, m. tibialis anterior in m. 
peroneus longus) v unilateralni stoji na nestabilni površini. Natančnejši pregled rezultatov te 
študije tudi pokaže, da je bila aktivacija velike mečne mišice (m. soleus) največja predvsem 
med unilateralno stojo na mehki blazini (večosna nestabilnost), celo večja kot na T-deski, ki je 
bila nestabilna samo v frontalni ravnini. Tako obe študiji, Borreani idr. (2014) ter Alfuth in 
Gomoll (2018), pokažeta, da je velika mečna mišica (m. soleus) bolj aktivna na mehki blazini, 
saj se sprednji del stopala spušča vanjo, ko izvaja plantarno fleksijo. 
 
Tudi študija Muehlbauer idr. (2014) je pokazala, da je aktivacija mišic gležnja med stojo na eni 
nogi odvisna od težavnosti RN. Natančneje: s povečevanjem senzorne zahtevnosti stoje na eni 
nogi (od stoje z odprtimi očmi na stabilni podlagi do stoje z odprtimi očmi na mehki podlagi in 
stoje z zaprtimi očmi na trdi podlagi) se je povečalo gibanje OSRP, sočasno z elektromiografsko 
aktivnostjo sprednje golenične mišice (m. tibialis anterior) in velike mečne mišice (m. soleus), 
medtem ko se velikost EMG amplitude dolge mečnične mišice (m. peroneus longus) in 
dvoglave mečne mišice (m. gastrocnemius) ni statistično značilno spremenila.  
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Če povzamemo rezultate zgornjih študij, lahko zaključimo, da večja zahtevnost unilateralne 
stoje povzroči večjo EMG aktivnost mišic gležnja, kolena in kolka ter nakazuje spremembo 
gibalnih strategij. Povečanje elektromiografske aktivnosti je odvisno od smeri nestabilnosti 
podpornih površin (večosna nestabilnost vs. enoosna nestabilnost) in zahtevnosti senzornih 
pogojev, v katerih se unilateralna stoja izvaja (odprte vs. zaprte oči, mehka vs. trda podlaga). 
Večina študij je sicer preverjala spremembo relativne amplitude elektromiografskega signala, 
vendar glede na njegovo vrednost v unilateralni stoji na trdi podlagi, z odprtimi očmi. To pa 
predstavlja pomemben omejitveni dejavnik za določanje spremembe velikosti mišične 
aktivacije glede na zahtevnost RN, saj je že sama unilateralna stoja različno zahtevna RN in ne 
more predstavljati zgornje meje za normalizacijo amplitude EMG signala. Poleg tega je 
amplituda EMG signala odvisna od številnih dejavnikov (postavitve elektrod, prevodnosti kože, 
vrste vlaken ipd.) in kot taka neprimerljiva med posamezniki, mišicami in študijami. 
Normalizacijo EMG signala mišic na njegovo največjo vrednost med izometričnim 
naprezanjem pa sta izvedli samo študiji Borreani idr. (2014) ter Muehlbauer idr. (2014).  
 
Amplituda površinskega elektromiografskega signala (EMG) pogosto linearno narašča z 
velikostjo izometričnega hotenega navora (Saito in Akima, 2013), zato se vrednosti, ki jih 
doseže med največjimi hotenimi izometričnimi naprezanji, uporabljajo za normalizacijo 
amplitude površinskega EMG signala med različno intenzivnimi mišičnimi naprezanji. Zato 
lahko normaliziran površinski EMG signal uporabimo tudi kot relativno mero intenzivnosti 
mišičnega naprezanja, vendar le, če govorimo o gladkem mišičnem naprezanju (počasnem 
razvoju sile). Na primer: višji kot je delež EMG signala, glede na njegovo vrednost med 
največjim hotenim izometričnim naprezanjem, višja je mišična sila (Disselhorst-Klug, Schmitz-
Rode in Rau, 2009). To pa ne velja za eksploziven razvoj sile, pri katerem normalizirana 
amplituda EMG signala na začetku doseže celo večje amplitude kot med največjim hotenim 
izometričnim naprezanjem (Enoka, 1994). Da bo največja vrednost EMG signala, dosežena 
med največjim hotenim izometričnim naprezanjem (NHN), zanesljiva in primerljiva, morajo 
biti preizkušanci ustrezno ogreti, ne smejo biti utrujeni in biti morajo motivirani v največji meri, 
za kar med meritvami poskrbi asistent tudi z glasnim spodbujanjem. Pregled raziskav je 
pokazal, da je bila mišična aktivacija gležnja večja na nestabilni površini v primerjavi z mišično 
aktivacijo na stabilni površini (Braun Ferreira idr., 2011; Borreani idr., 2014), kar posredno 
nakazuje mogočo uporabo normalizirane amplitude EMG signala tudi za ugotavljanje 
intenzivnosti RV, vendar veljavnost teh raziskav še ni bila preverjena. 
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2.3 Problem naloge 
Podroben pregled literature je pokazal, da je zahtevnost nalog ravnotežja modulirana z 
različnimi smermi, hitrostmi in pospeški premikov TT, z različnimi amplitudami zunanjih 
motenj (padec, zdrs, sunek), z različnimi velikostmi, togostmi ali nestabilnostmi podpornih 
površin, z dodanimi kognitivnimi in/ali gibalnimi nalogami, s spreminjanjem dotoka senzornih 
prilivov ipd. (Eils in Rosenbaum, 2001; Espy idr., 2017; Farlie idr., 2013; Lesinski idr., 2014; 
Meuhlbauer idr., 2012; Verhagen idr., 2004). Takšno spreminjanje pogojev ravnotežne naloge 
oziroma progresivnost ravnotežne vadbe se velikokrat zamenjuje z intenzivnostjo ravnotežne 
vadbe, ki pa to ni. Čeprav se ve, da posameznik izvaja eno vajo težje kot drugo, pa ni jasno, 
kolikšen delež največje kapacitete sposobnosti posameznika za ohranjanje ravnotežja 
opredeljuje težja RN, tj. intenzivnost (Farlie idr., 2013).  
 
Pregled raziskav je pokazal, da ni splošno veljavne in sprejete definicije intenzivnosti RV (Haas 
idr., 2012) ter da sploh ni primerne mere, s katero bi intenzivnost RV opredelili, čeprav so druge 
količine (trajanje, frekvenca in tip RN) ustrezno definirane (Farlie idr., 2013; Lesinski idr., 
2015a, Lesinski idr., 2015b; Lubetzky-Vilani in Kartin, 2010). Pogosto se v znanstveni literaturi 
ter športni in rehabilitacijski praksi uporabljajo drugi parametri odmerka RV (čas, število 
ponovitev) ali povečanje kognitivne zahtevnosti RN kot način povečevanja intenzivnosti RV 
(Farlie idr., 2013; Lubetzky-Vilani in Kartin, 2010; Maughan, Lowry, Franke in Smiley-Oyen, 
2012). Pogosto se tudi napačno domneva, da se intenzivnost ravnotežne vadbe značilno 
povečuje s povečevanjem zahtevnosti ali progresivnosti RN (Shin in An, 2014; Young, 
Ferguson, Brault in Craig, 2011).  
 
Adaptacija živčno-mišičnih dejavnikov zaradi vadbe RN bo prisotna, če bo le-ta izvedena na 
zgornji meji in/ali blizu te meje posameznikove največje sposobnosti (Thompson idr., 2010). 
Raziskave so že pokazale, da aerobna vadba in vadba moči zahtevata minimalni prag 
intenzivnosti, da dosežemo trenažni učinek oz. adaptacijo živčno-mišičnega in srčno-žilnega 
sistema (Phillips in Kennedy, 2012). Zato veljajo priporočila, da vadba za povečevanje mišične 
mase zahteva visoko intenzivnost (80 % največjega bremena za posamezno mišično skupino), 
vsaj 2 do 3-krat tedensko (ACSM, 2018), medtem ko je za prilagoditev srčno-žilne, dihalne in 
mišične funkcije potrebnih minimalno 150 do 300 minut aerobne vadbe na teden pri srednji 
intenzivnosti ali 75 do 150 minut na teden pri visoki intenzivnosti (ACSM, 2018). Najverjetneje 
tudi za ravnotežno vadbo velja, da je potrebno preseči nek prag intenzivnosti, če želimo, da bo 
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vadba sprožila adaptacijski odziv živčno-mišičnega sistema. Če je intenzivnost ravnotežne 
vadbe prevelika, je tveganje poškodb večje, če je prenizka, pa pomeni nezadosten dražljaj za 
napredek (Espy idr., 2017). RV mora biti oblikovana tako, da se ravnotežje ves čas vzpostavlja 
in da je izvedba za posameznika blizu meje ali na meji njegove ravnotežne zmogljivosti. Tako 
je lahko vadba premalo intenzivna (ko je položaj večinoma stabilen) ali prezahtevna po 
intenzivnosti (ko je vadeči v večini časa v popolni izgubi ravnotežja). V omenjenih primerih 
vadba verjetno nima učinka, ne glede na ostale vadbene količine, saj ne prihaja do zadostnega 
stalnega rušenja in vzpostavljanja ravnotežja, da bi se lahko učinki vadbe tudi izrazili. Premalo 
intenzivna vadba ne bo povzročila ustreznih modulacij spinalnih in/ali supraspinalnih 
mehanizmov, medtem ko bo preveč intenzivna vadba najverjetneje povzročila takšno 
spremembo strategije ohranjanja ravnotežja, ki ni več povezana s ciljem RN, tj. z izboljšanjem 
ravnotežja oziroma stabilnosti. 
 
Glede na opisane načine poskusov določitve ustrezne mere intenzivnosti ravnotežnega treninga 
v praksi in ob upoštevanju vedenja, da je nadzor drže in ravnotežja posledica interakcije več 
(organskih) sistemov, je najpogostejši pristop merjenja nihanje TT (Warnica, Weaver, Prentice 
in Laing, 2014; Lemos idr., 2015). Nihanje TT se vrednoti s parametri oprijemališča sile 
reakcije podlage (OSRP) (Sshummway-Cook in Woollacott, 2017). Raziskave so že pokazale, 
da se hitrost OSRP značilno povečuje s povečanjem zahtevnosti ravnotežne naloge, če 
zmanjšamo podporno ploskev (tj. iz sonožne v enonožno stojo ali iz široke v ožjo stojo) in/ali 
zmanjšamo senzorni priliv (tj. s trdne podlage na penasto podlago ali od odprtih k zaprtim 
očem) (Muehlbauer idr., 2012; Lemos idr., 2015). Vendar ta pristop omogoči samo opredelitev 
progresivnosti RV, saj predpostavlja, enako kot druge absolutne mere intenzivnosti, da imajo 
vsi posamezniki enako ravnotežno kapaciteto in da so tako konstantno bolj izzvani z 
naslednjimi zaporednimi vajami v njihovi hierarhiji (Farlie idr., 2013). Zato bi lahko na podlagi 
gibanja OSRP zaključili, da je sonožna stoja lažja od enonožne (Muehlbauer idr., 2012). 
 
Na drugi strani je veliko raziskav pokazalo, da se s stopnjevanjem zahtevnosti RN povečuje 
amplituda EMG signala mišic nog (Alfuth in Gomoll, 2018; Borreani idr., 2014; Muehlbauer 
idr., 2014; Wolburg idr., 2016) in spreminjajo kotne hitrosti (Riemann idr., 2003) in amplitude 
gibov v gležnju, kolenu ter kolku (Alfuth in Gomoll, 2018; Riemann idr., 2003),  hkrati pa 
poznamo največje vrednosti EMG signala, zato bi lahko odstotek spremembe predstavljal 
relativno mero intenzivnosti. Vendar omenjene raziskave niso sistematično spreminjale 
težavnosti RN, pogosto se je težavnost spreminjala zelo nesistematično, npr. s spreminjanjem 
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senzornih pogojev, vrste in velikosti podporne površine ali vseh treh dejavnikov hkrati. Zaradi 
tega večja amplituda površinskega EMG signala ni nujno zgolj posledica povečane 
intenzivnosti RN, ampak samo ali tudi posledica nestabilne površine, ki povzroči 
nepričakovane motnje, kar povzroči tudi hitre spremembe v dolžini ligamentov v sklepu (npr. 
gležnju) in s tem večje aferentne dražljaje ter refleksne odzive, z namenom doseči hitro 
stabilnost sklepa, kar lahko dodatno poveča amplitudo površinskega EMG signala (Myers, 
Riemann, Hwang, Fu in Lephart, 2003). Zato ob teh študijah ne moremo povečanja amplitude 
EMG signala izbranih mišic pripisati samo večjim ravnotežnim zahtevam izbranih nalog. Tudi 
v študiji Borreani idr. (2014) so primerjali vaje, ki se niso razlikovale le po ravnotežnih 
zahtevnostih, pač pa tudi po relativni obremenitvi, ki poveča amplitudo površinskega EMG 
signala izbranih mišic. Zato povečanje amplitude EMG signala izbranih mišic ni nujno 
povezano le z večjo zahtevnostjo RN, ampak tudi z večjim relativnim bremenom unilateralne 
stoje v primerjavi z bilateralno stojo ali s sedečim položajem.  
 
Prav tako velja, da do povečane amplitude EMG signala lahko pride zaradi odstranitve vidnega 
priliva ali večje razpršenosti proprioceptivnega priliva, ki tudi poveča mišično aktivacijo 
(Hytönen, Pyykkö, Aalto in Starck, 1993). Iz tega sledi ugotovitev, da je pomembno zagotoviti 
bolj sistematično povečanje ravni zahtevnosti ravnotežnih vaj, brez sprememb senzornih 
prilivov, da bi lahko dokazali, da se aktivnost mišic gležnja sistematično povečuje s povečanjem 
zahtevnosti ravnotežnih vaj, in ker je največjo amplitudo EMG signala za dano mišico preprosto 
izmeriti, bi na ta način bilo mogoče vzpostaviti tudi relativno mero intenzivnosti ravnotežne 
vadbe.  
 
Problem disertacije je proučiti aktivacijo goleničnih in stegenskih mišic med unilateralno stojo 
na T-deski, ob sistematičnem povečevanju nestabilnosti v sagitalni ravnini, in ugotoviti, ali je 
mogoče normalizirano amplitudo EMG signala uporabiti kot mero relativne intenzivnosti 
unilateralne stoje na T-deski. 
2.4 Cilji          
Cilji naloge so: 
1. Preveriti ponovljivost ohranjanja ravnotežnega položaja unilateralne stoje na T-deski 
iste stabilnosti. 
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2. Ugotoviti razlike v kinematičnih parametrih nihanja T-deske in parametrih ohranjanja 
ravnotežja med unilateralno stojo na T-deski treh stabilnosti. 
3. Ugotoviti gibalne strategije ohranjanja unilateralne stoje na T-deski.  
4. Ugotoviti, ali je lahko normalizirana amplituda površinskega EMG signala izbranih 
mišic relativna mera intenzivnosti ravnotežne naloge. 
 
2.5 Hipoteze  
V skladu s prvim ciljem sta postavljeni naslednji hipotezi: 
 
H1:  Ponovljivost izbranih kinematičnih parametrov nihanja T-deske iste stabilnosti je najmanj 
visoka. 
H2:  Ponovljivost parametrov ohranjanja unilateralne stoje na T-deski iste stabilnosti je 
najmanj visoka.  
  
V skladu z drugim ciljem sta postavljeni naslednji hipotezi: 
 
H3: Kinematični parametri nihanja T-deske med unilateralno stojo na njej se statistično 
značilno razlikujejo med tremi pogoji stabilnosti. 
H4:  Parametri ohranjanja unilateralne stoje se statistično značilno razlikujejo med tremi 
pogoji stabilnosti T-deske.  
 
V skladu s tretjim ciljem so postavljene naslednje hipoteze: 
 
H5:  Normalizirane amplitude površinskega EMG signala in kotne hitrosti gibanja v izbranih 
sklepih med unilateralno stojo na T-deski iste stabilnosti se statistično značilno 
razlikujejo. 
H6:  Normalizirane amplitude površinskega EMG signala in kotne hitrosti gibanja v izbranih 
sklepih med unilateralno stojo so statistično značilno povezane s časom ohranjanja stoje 
na T-deski iste stabilnosti.  





V skladu s četrtim ciljem so postavljene naslednje hipoteze: 
 
H8:  Normalizirane amplitude površinskega EMG signala istih mišic in kotne hitrosti gibanja 
v istih sklepih med unilateralno stojo se statistično značilno razlikujejo med tremi 
stabilnostmi T-deske. 
H9:  Normalizirane amplitude površinskega EMG signala in kotne hitrosti gibanja v sklepih so 
statistično značilno povezane s hitrostjo gibanja oprijemališča sile reakcije podlage 
(OSRP) med unilateralno stojo na T-deski iste stabilnosti.     
H10:  Relativne spremembe normaliziranih amplitud površinskega EMG signala in relativne 
spremembe kotnih hitrosti gibanja v sklepih so statistično značilno povezane z relativno 
spremembo hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije podlage (OSRP) med unilateralno 
stojo na T-deski iste stabilnosti.   
H11:  Normalizirano amplitudo površinskega EMG signala izbranih mišic med unilateralno 
stojo na T-deski lahko uporabimo kot relativno mero intenzivnosti RN.  
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3 METODE DELA  
3.1 Preizkušanci 
V študiji je prostovoljno sodelovalo 24 naključno izbranih zdravih mladih odraslih, 13 moških 
(povprečna starost: 23,3 ± 4,3 let; povprečna višina: 182,6 ± 5,8 cm; povprečna teža: 83,6 ± 4,8 
kg) in 11 žensk (povprečna starost: 24,8 ± 4,0 let; povprečna višina: 168,5 ± 5,5 cm; povprečna 
teža: 59,7 ± 8,8 kg). Vsi so bili zdravi, brez mišično-skeletnih, nevroloških ali ortopedskih 
poškodb in obolenj, ki bi lahko vplivala na rezultat študije. Vsi so bili tudi telesno dejavni 
dvakrat tedensko v zadnjem letu, vendar niso bili vključeni v sistematičen proces treninga. Pred 
začetkom eksperimenta so bili seznanjeni z morebitnimi tveganji in celotnim eksperimentalnim 
postopkom. Predhodno so tudi podpisali informirano privolitev v sodelovanje v eksperimentu. 
Protokol eksperimenta je sledil načelom Helsinško-tokijske deklaracije in ga je odobrila 
fakultetna etična komisija (št. dokumenta: 1632/23.8.2012). 
3.2 Potek eksperimenta 
Celoten eksperiment je potekal v Laboratoriju za kineziologijo na Fakulteti za šport, Univerze 
v Ljubljani. Pred začetkom eksperimenta (od 48 do 72 ur) so bili preizkušanci seznanjeni s 
postopki merjenja in merilnim protokolom. Med seznanjanjem s postopki in protokolom so 
izvajali stojo na eni nogi (unilateralno stojo) na T-deski, ki se je premikala v sagitalni ravnini, 
zaradi zmanjšanja vplivov učenja na izvedbo ravnotežne naloge. Stojo na T-deski so izvedli 8-
krat na posamezni stabilnosti premikanja T-deske. Vrstni red težavnosti nihanja T-deske v 
sagitalni ravnini je bil naključno določen za vsakega posameznika (izbran je bil na podlagi 
žreba).  
 
Najmanj 48 ur po seznanjanju z merilnim protokolom so preizkušanci pristopili h glavnemu 
delu študije. Postopek se je pričel z merjenjem telesne višine (ATV) in telesne mase (ATM), 
temu je sledila priprava kože nad izbranimi mišicami gležnja (dorzalne in plantarne upogibalke) 
in kolena (upogibalke in iztegovalke) za postavitev površinskih elektrod, s katerimi smo 
zajemali elektromiografski signal. Za tem je merjenec izvedel protokol standardiziranega 
ogrevanja, ki je vključeval stopanje na klopco, visoko 20 cm, s frekvenco 0.5 Hz. Stopanje je 
trajalo 6 minut.  
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Deset minut po ogrevanju je sledilo ohranjanje ravnotežja v stoji na eni nogi na T-deski, ki je 
nihala v sagitalni ravnini s tremi različnimi stabilnostmi. Stabilnost nihanja T-deske v sagitalni 
ravnini je določal način postavitve podlage pod njo (natančno opisano v nadaljevanju, str. 
42−44). Najbolj stabilen pogoj, v katerem je deska nihala z najmanjšo kotno hitrostjo (največja 
stabilnost), smo poimenovali STAB 1, srednje stabilen pogoj (srednja stabilnost) smo 
poimenovali STAB 2 in pogoj, v katerem je bila T-deska v sagitalni ravnini najmanj stabilna, 
smo poimenovali STAB 3. Vrstni red težavnosti ohranjanja stoje na eni nogi na T-deski, ki je 
nihala v sagitalni smeri, smo izbrali naključno, zaradi preprečevanja vpliva utrujenosti in  vpliva 
učenja na rezultat meritev. Meritvene okoliščine (npr. osvetljenost prostora in hrup) so bile v 
skladu s priporočili za ocenjevanje drže (Kapteyn idr., 1983). Med enonožno stojo na T-deski 
smo merili kinematiko nihanja T-deske, čas aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski, 
tj. da se anteriorni in posteriorni del stojne površine deske nista dotikala podlage, gibanje 
oprijemališča sile reakcije podlage med ohranjanjem stoje (stabilogram), površinski 
elektromiografski signal izbranih mišic ter kotne hitrosti v izbranih sklepih. Dve minuti po 
koncu zadnje ponovitve stoje na T-deski smo izvedli meritve največjega hotenega 
izometričnega naprezanja (NHN) plantarnih in dorzalnih upogibalk gležnja ter iztegovalk in 
upogibalk kolena. Med meritvijo največjih hotenih naprezanj smo izmerili navor ter mišično 
aktivnost agonista.  
3.2.1 Priprava preizkušanca na eksperiment 
Pred začetkom meritev je bila koža preizkušancev na mestu, kjer so bile postavljene elektrode, 
ustrezno pripravljena. Na teh mestih je bila odstranjena poraščenost kože, odmrle celice so bile 
odstranjene s finim smirkovim papirjem, koža pa je bila razmaščena z alkoholom. Elektrode za 
merjenje površinskega elektromiografskega signala so bile postavljene v skladu s priporočili 
SENIAM na veliko mečno mišico [m. soleus (SO)], na sprednjo golenično mišico [m. tibialis 
anterior (TA)], na lateralno glavo dvoglave mečne mišice [m. gastrocnemius lateralis (GA)], na 
premo stegensko mišico [m. rectus femoris (RF)] in na dvoglavo stegensko mišico [m. biceps 
femoris (BF)] (Hermens idr., 1999).  
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3.2.2 Standardizirano ogrevanje 
Standardizirano ogrevanje je bilo sestavljeno iz 6-minutnega izmeničnega stopanja na 20 cm 
visoko klopco, v ritmu 0.5 Hz (slika 7). Ritem stopanja je bil natančno določen s pomočjo 
metronoma. Vsako minuto je preizkušanec zamenjal nogo, s katero je stopal na klopco. 
 
 
Slika 7. Standardizirano ogrevanje. 
3.2.3 Ohranjanje drže in ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski 
Preizkušanci so ohranjali držo in ravnotežje v unilateralni stoji na desni nogi na T-deski, ki je 
bila nestabilna v sagitalni ravnini (slika 8). T-deska (Fakulteta za šport, Ljubljana) je bila 
narejena iz lesa (širina: 25 cm; dolžina: 40 cm in višina: 7 cm). Sestavljena je bila tako, da je 
imela zgoraj ravno leseno stojno površino, njen navpični del (pravokoten na stojno površino) 
je bil z ležaji pritrjen na spodnjo trdno leseno podlago (sliki 8 in 9), kar je preprečevalo 
premikanje ravnotežne deske v različnih smereh in omogočalo samo njeno enoosno gibanje v 
sagitalni ravnini. Med ohranjanjem drže in ravnotežja v stoji na eni nogi je bila T-deska 




Slika 8. Ohranjanje drže in ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski v sagitalni ravnini. 
 
 
Slika 9. Postavitev T-deske na pritiskovni plošči. 
 
Z manipulacijo pene pod T-desko smo spreminjali togost sistema ravnotežne T-deske (slika 9). 
Dve peni enake širine (9 cm), dolžine (25 cm) in višine (6 cm) sta bili podloženi med zgornjo 
stojno in spodnjo leseno površino, in sicer anteriorno in posteriorno od osišča gibanja T-deske 
v sagitalni ravnini. V primeru, da je bila deska podložena po celotni širini (vseh 25 cm), je bilo 





Ohranjanje drže in ravnotežja unilateralne stoje v tem pogoju smo poimenovali stabilnost 1 
(STAB 1). V primeru, da je bila deska podložena samo 12,5 cm, je bila kotna hitrost nihanja 
njene zgornje površine višja (koeficient togosti sistema je bil 0,45 
Nm
º
). Ohranjanje drže in 
ravnotežja v tem pogoju smo poimenovali stabilnost 2 (STAB 2). V primeru, da pod desko ni 
bilo pene, pa dodatnega dušenja ni bilo in je bila kotna hitrost nihanja deske najvišja, zato smo 
ohranjanje drže in ravnotežja v tem pogoju poimenovali stabilnost 3 (STAB 3). V vseh treh 
pogojih so preizkušanci lahko s T-desko prišli do končnega položaja v plantarni in dorzalni 
smeri. 
 
Med ohranjanjem drže in ravnotežja v unilateralni stoji je bilo stopalo stojne (desne) noge 
postavljeno tako, da je bila poravnana os gibanja gležnja z osjo nihanja ravnotežne deske v 
sagitalni ravnini. Preizkušanci so tako ohranjali držo v stoji na desni nogi na T-deski z 
uravnavanjem gibanja v gležnju (strategija gležnja) ali v kolku (strategija kolka) ali v obeh 
sklepih (mešana strategija), medtem ko so ohranjali položaj kolena blizu popolne ekstenzije. 
Roke so bile med ohranjanjem drže in ravnotežja v stoji na desni nogi prekrižane na prsih (slika 
8). Oči so imeli odprte. Pred začetkom ohranjanja drže in ravnotežja v stoji na eni nogi na T-
deski so preizkušanci držali stikalo (slika 10), ki je bilo pritrjeno na stojalo ob T-deski. Ko je 
merjenec vzpostavil ravnotežni položaj, tj. dvignil anteriorni in posteriorni rob deske od 
podlage, je spustil stikalo in roke prekrižal preko prsi. Vsi merjeni signali so bili zajeti dve 
sekundi pred začetkom ohranjanja unilateralne stoje in ves čas ohranjanja do konca 20-
sekundnega intervala. Spust stikala pa je bil znak za začetek zajemanja vseh merjenih signalov 
med stojo na T-deski znotraj 20 sekund trajajočega intervala ene ponovitve. Preizkušanec je 
moral zadrževati unilateralno stojo na T-deski kar se da mirno in stabilno. Ohranjanje drže in 
ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski je bilo uspešno in poimenovano kot aktivno ohranjanje 
unilateralne stoje na T-deski, če preizkušanci niso popolnoma igubili ravnotežnega položaja 





Pred začetkom ohranjanja drže in ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski so preizkušanci 
držali stikalo, ki je bilo pritrjeno na stojalo ob T-deski. Spust stikala je bil znak za začetek 
aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski, ob hkratnem  spremljanju izbranih 
parametrov  spremenljivk. 
Slika 10. Začetni položaj preizkušanca.  
 
Ko je preizkušanec popolnoma izgubil ravnotežni položaj (slika 11), je padec z deske in/ali 
dotik roba stojnega dela T-deske tal preprečil tako, da se je ponovno prijel za stikalo na stojalu 
ob T-deski, kar je bilo signal za prekinitev aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski, 
ter ga izpustil šele, ko je ponovno vzpostavil ravnotežni položaj in začel z aktivnim ohranjanjem 
le-tega (razvidno na zgornjem razdelku »trigger« na sliki 15, str. 52). Za vsako ponovitev so 
imeli preizkušanci na voljo 20 s za ohranjanje drže in ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski. 
Najdaljši čas izvedbe posamezne ponovitve stoje na T-deski je bil torej 20 s. V teh 20 sekundah 
so preizkušanci poskušali čim dlje ohranjati držo in ravnotežje oziroma ju čim večkrat ponovno 
vzpostaviti, ob morebitnih popolnih izgubah ravnotežnega položaja, v unilateralni stoji na T-
deski. Preizkušanci so izvedli tri ponovitve ohranjanja drže in ravnotežja v stoji na posamezni 
težavnosti nihanja T-deske v sagitalni ravnini (STAB 1−3). Cikel ponovitev na isti stabilnosti 
je bil dolg 2 minuti, med stabilnostmi od 1 do 3 pa je bil odmor dolg 2 minuti zaradi 
preprečevanja vpliva utrujenosti.  
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Med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski smo merili: čas aktivnega ohranjanja drže in 
ravnotežja v unilateralni stoji na njej (tj. anteriorni in posteriorni del deske, dvignjena od tal, in 
roke, prekrižane na prsih) v STAB 1–3, število izgub aktivnega časa ohranjanja drže in 
ravnotežja  (tj. število padcev oz. prijemov stikala), dolžino poti nihanja T-deske med stojo na 
njej, mišično aktivacijo izbranih mišic, dolžino poti oprijemališča sile reakcije podlage in kot 
gibanja izbranih telesnih segmentov. Zajemanje in analiza teh parametrov sta natančneje 
opisani v nadaljevanju. 
 
 
Ob izgubi ravnotežnega položaja: da bi preprečil padec s T-deske in/ali dotik roba stojnega 
dela T-deske tal, je merjenec ponovno prijel za stikalo na stojalu in s tem  označil prekinitev 
aktivnega ohranjanja unilateralne stoje, ob hkratnem zajemanju izbranih parametrov 
spremenljivk, ter ga izpustil šele ob ponovni vzpostavitvi ravnotežnega položaja. 
Slika 11. Rokovanje s stikalom ob izgubi ravnotežnega položaja in ob ponovni vzpostavitvi.  
3.2.3.1 Kinematični parametri nihanja T-deske 
Kinematični parametri nihanja T-deske med ohranjanjem unilateralne stoje so bili izračunani iz 
signala, ki smo ga pridobili z enoosnim goniometrom (Biovision, Wehrhaim, Nemčija). 
Goniometer je bil pritrjen na bočno stran ravnotežne deske, tako da je bila os goniometra 
poravnana z osjo gibanja T-deske. Signal goniometra je bil zajet z merilnim sistemom 
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PowerLab A/D (16/30 – ML88/P) in analiziran s programom LabChart  (oba ADInstruments, 
Bella Vista, Avstralija). Frekvenca zajemanja je bila 1000 Hz. Za vsako točko (𝑦 = 𝑎 + 𝑏𝑡) 




 𝑧𝑎 𝑣𝑠𝑎𝑘 𝑏. Površina pod krivuljo 
𝑑𝑦
𝑑𝑡
 je predstavljala povprečno pot (º) gibanja deske. 
Povprečna kotna hitrost (°/s) pa je bila izračunana tako, da smo povprečno pot (º) delili s časom 
aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski. Povprečna pot (°) in povprečna kotna hitrost 
(°/s) nihanja T-deske sta bili uporabljeni za nadaljnjo analizo. 
3.2.3.2 Število izgub ravnotežnega položaja in čas aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na 
T-deski 
Med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski v sagitalni ravnini so preizkušanci dobili 
navodilo, da pritisnejo stikalo ob izgubi ravnotežnega položaja – ob padcih (tj. tik preden se 
anteriorni ali posteriorni rob ravnotežne deske dotakne podlage) in ga spet spustijo, ko 
ravnotežje ponovno vzpostavijo (slika 11). Navodilo je bilo tudi, da morajo preizkušanci vsakič 
po izgubi ravnotežnega položaja le-tega ponovno vzpostaviti, kakor hitro je le mogoče. Vsak 
pritisk stikala znotraj 20-sekundnega intervala je označil trenutek prekinitve aktivnega 
ohranjanja unilateralne stoje, spust stikala pa je označil ponovno vzpostavitev aktivnega 
ohranjanja unilateralne stoje. Na ta način sta bila ugotovljena število izgub ravnotežnega 
položaja oziroma število prijemov za stikalo na stojalu in čas aktivnega ohranjanja unilateralne 
stoje na T-deski. Signal stikala smo zajeli s sistemom PowerLab A/D (16/30 – ML88/P) in 
analizirali s programom LabChart (oba ADInstruments, Bella Vista, Avstralija). Za nadaljnjo 
analizo je bil uporabljen povprečen čas ohranjanja ravnotežja na T-deski treh ponovitev, ki je 
bil izračunan kot razlika med celotnim časom ene ponovitve (20 s) in časom trajanja 
neaktivnosti. Prav tako smo za nadaljnjo analizo uporabili povprečno število prijemov oz. 
število izgub ravnotežnega položaja treh ponovitev.  
3.2.3.3 Hitrost gibanja oprijemališča sile reakcije podlage (OSRP) med unilateralno stojo na 
T-deski 
Med ohranjanjem ravnotežja na T-deski je bila le-ta postavljena na pritiskovno ploščo (1200 x 
600 x 100 mm – tip 9287, Kistler, Winterthur, Švica), ki beleži gibanje središča sile reakcije 
podlage (OSRP). S pomočjo pritiskovne plošče je bilo zajetih osem signalov (fx12, fx34, fy14, 
fy23, fz1 … fz4). Signali so bili najprej ojačani z ojačevalnikom (Kistler, Winterthur, Švica, tip 
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9865A), zajeti s sistemom PowerLab A/D (16/30 – ML88/P) in analizirani s programom 
LabChart (oba ADInstruments, Bella Vista, Avstralija). Pot gibanja OSRP  je bila izračunana v 
Excelu, po postopku, prikazanem spodaj (formula 1−10). Povprečna hitrost gibanja OSRP pa 
je bila izračunana tako, da smo dobljeno pot (formula 1−10) delili s časom aktivnega ohranjanja 
unilateralne stoje na T-deski. 
 
Fx = fx12 + fx34          (1) 
Fx – sila v medialno-lateralni smeri 
 
Fy = fy14 + fy23          (2) 
Fy – sila v anterio-posteriorni smeri  
 
Fz = fz1+  fz2+ fz3+ fz4         (3) 
Fz – vertikalna sila 
 
Mx = b * (fz1 + fz2 – fz3 – fz4)        (4) 
Mx – vrtilni moment v  x-osi 
 
My = a * (-fz1 + fz2 + fz3 – fz4)        (5) 
My – vrtilni moment v y-osi 
 
Mz = b * (-fx12 + fx34) + a * (fy14 -fy23)       (6) 
Mz – vrtilni moment v z-osi 
 
Mx' = Mx + Fy * az0          (7) 
Mx' – vrtilni moment na površini plošče 
 
My' = My – Fx * az0          (8) 
My' – vrtilni moment na površini plošče 
 
Ax = −My'/Fz           (9) 
ax – x-koordinata točke oprijemališča sile reakcije podlage 
ay = Mx'/FZ 
ay – y-koordinata točke oprijemališča sile reakcije podlage 
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az0 – 0,06 m 
a – 0,21 m 
b – 0,35 m 
 
Razdalja med točkama A (ax1, ay1) in B (ax2, ay2): 
d(A, B) = √(a𝑥2 –  a𝑥1)2 + (a𝑦2 – a𝑦1)2        (10) 
 
 
Slika 12. Razdalja med dvema točkama na ravnini. Povzeto po Blaznik, Cokan in Pavlič, 1990. 
 
OSRP pot = d + d1 + ⋯ + dn        (11) 
3.2.3.4 Kinematična analiza med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
Izvedena je bila 2D video kinematična analiza, zanjo smo uporabili standardni postopek po 
metodi Ariel Performance Analysis System (APAS, s programsko opremo za kinematične 
analize, San Diego, CA, ZDA, 1994). Za snemanje smo uporabili kamero Panasonic FZ200 s 
frekvenco snemanja 100 Hz pri ločljivosti 1280 x 720 slikovnih točk. Kamera je bila 
postavljena pravokotno na sagitalno ravnino, na višini enega metra in v oddaljenosti 5 metrov. 
Na desno stran telesa (vrh stopala, gleženj, koleno, kolk in rame) smo postavili pet pasivnih 
označevalcev. Dva dodatna označevalca pa sta bila postavljena na anteriornem in posteriornem 
delu T-deske (slika 13). Na ta način smo definirali štiri telesne segmente (stopalo, golen, stegno 
in trup) in segment T-deske. Prostor smo umerili v sagitalni ravnini gibanja s pomočjo 
železnega okvirja, na katerem smo označili štiri točke. Analizirano gibanje je potekalo znotraj 
umerjenega prostora. Za določanje koordinat izbranih točk smo uporabili način avtomatske 
prepoznave pasivnih označevalcev. Za izračun kota v gležnju smo uporabili kot med 
segmentoma stopala in goleni (90° je nevtralen položaj, < 90° pomeni, da je stopalo v dorzalni 
50 
fleksiji, > 90° pomeni, da je stopalo v plantarni fleksiji), za izračun kota v kolenu smo uporabili 
kot med segmentoma goleni in stegna (180° je iztegnjeno koleno, < 180° pomeni upognjeno 
koleno), za izračun kota v kolku pa kot med segmentoma stegna in trupa (180° je iztegnjen 
kolk, < 180° pomeni upognjen kolk). V nadaljevanju smo izračunali povprečno kotno hitrost 
(°/s) v posameznih sklepih med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski. 
 
 
Slika 13. Postavitev kamere in model postavitve pasivnih označevalcev na preizkušance. 
3.2.3.5 Merjenje površinskega elektromiografskega signala izbranih mišic 
Merjenje elektromiografije je bilo izvedeno med aktivnim ohranjanjem stoje na T-deski in 
največjim izometričnim naprezanjem. EMG signali izbranih mišic so bili zajeti na površini s 
pomočjo brezžičnega sistema Tringo Wireless EMG (Delsys Inc., Natick, Massachusetts, ZDA) 
in s sistemom PowerLab (16/30 − ML880/P, ADInstruments, Bella Vista, Avstralija), s 
frekvenco 1000 Hz. Surovi EMG signali so bili nato filtrirani (širina frekvenčnega filtra 10−500 
Hz) in obdelani (LabChart, ADInstruments, Bella Vista, Avstralija). Za oceno amplitude EMG 
signala izbranih mišic, med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski, smo uporabili 
koren iz srednje vrednosti kvadratov površinskega EMG signala (RMS – root mean square 
value). RMS je bil izračunan za celotni interval aktivnega ohranjanja ravnotežja. Za 
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normalizacijo amplitude EMG signala smo uporabili vrednosti RMS, izračunane iz zajetega 
EMG signala med največjim hotenim naprezanjem istih mišic. Analiziran je bil med 0,5 sekund 
trajajočim intervalom največje sile. Izračunane RMS vrednosti velike mečne mišice (m. soleus 
– SORMS), sprednje golenične mišice (m. tibialis anterior – TARMS), dvoglave mečne mišice (m. 
gastrocnemius lateralis – GARMS), preme stegenske mišice (m. rectus femoris – RFRMS) in 
dvoglave stegenske mišice (m. biceps femoris – BFRMS) med aktivnim ohranjanjem unilateralne 
stoje na T-deski so bile izražene v deležu RMS med največjim hotenim izometričnim 
naprezanjem [SORMS (%), TARMS (%), GARMS (%), RFRMS (%) in BFRMS (%)]. V nadaljevanju 
smo izračunali povprečne vrednosti normaliziranih RMS (%) za izbrane mišice med aktivnim 
ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski iste stabilnosti. 
 
 
Slika 14. Surovi površinski EMG signal med izvajanjem največjega hotenega izometričnega 
naprezanja (navor) preme stegenske mišice in časovni interval (označen rdeče), v katerem je 
bil EMG signal analiziran (LabChart). 
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Slika 15. Surovi EMG signal izbranih mišic med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski, z 
oznako stikala za aktivno/neaktivno fazo ohranjanja unilateralne stoje (LabChart). 
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3.2.4 Največje hoteno izometrično naprezanje  
Največje hoteno izometrično naprezanje plantarnih in dorzalnih upogibalk stopala je bilo 
izmerjeno s po meri narejeno izometrično opornico za gleženj (lastne izdelave − Fakulteta za 
šport, Ljubljana, slika 16), ki je bila opremljena s senzorjem za merjenje sile (MES, Maribor, 
Slovenija). Signal je bil ojačan s pomočjo ojačevalnika (HBM, Darmstadt, Nemčija). Med 
meritvijo so preizkušanci sedeli, tako da so bili koti v gležnju, kolenu in kolku merjene noge 
90°, z rokami pa so se držali za opornico in s tem poskrbeli za popolno stabilizacijo trupa. Os 
rotacije tlačno-napetostnega senzorja je bila vidno poravnana z osjo rotacije v gležnju. Merjena 
noga je bila pritrjena na stegnu in stopalu, z namenom preprečitve premikov v kolku, kolenu in 
gležnju ter vplivov drugih mišičnih skupin na rezultat navora v gležnju. 
 
 
Slika 16. Merjenje največjega hotenega izometričnega naprezanja v gleženjski opornici. 
 
Največje hoteno izometrično naprezanje upogibalk in iztegovalk kolena je bilo izvedeno na 
izometrični kolenski opornici (Technogym, Italija, slika 17), opremljeni s senzorjem za 
merjenje sile (MES, Maribor, Slovenija), signal je bil ojačan z ojačevalnikom (HBM, 
Darmstadt, Nemčija). Med meritvijo NHN iztegovalk kolena so merjenci sedeli v opornici s 
kotom v kolku 110° (pri čemer iztegnjen kolk predstavlja 180°) in kotom v kolenu 120° (pri 
čemer 180° predstavlja iztegnjeno koleno), pričvrščeni so bili v bokih, opora pa je bila 
nameščena na distalnem delu goleni (tik nad gležnjem). Med meritvijo NHN upogibalk kolena 
pa so merjenci sedeli v opornici s kotom v kolku  110° in v kolenu 140°, tako kot pri prej 
omenjeni meritvi so bili pričvrščeni v bokih z oporo, nameščeno na distalnem delu goleni (tik 




Slika 17. Merjenje največjega hotenega izometričnega naprezanja v kolenski opornici. 
 
Protokol pri meritvah živčno-mišičnih testov je potekal tako, da je bilo posamezno največje 
hoteno izometrično naprezanje (za vsako posamezno izbrano mišico) izvedeno s tremi kratkimi 
naprezanji (∼5 s), ki so se zvrstila z 1-minutnimi vmesnimi premori. Na zvočni signal so 
preizkušanci postopno (v intervalu 2 sekund) povečali navor tako, da so dosegli plato in nato 
vzdrževali največji izometrični navor še 3 sekunde. Vsak nadaljnji test (za drugo mišico) 
največjega hotenega izometričnega naprezanja se je začel dve minuti po predhodnem največjem 
naprezanju. Vsi preizkušanci so bili spodbujani, da ni prišlo do upada motivacije. Največja 
vrednost treh poskusov istega naprezanja je bila vključena v nadaljnjo obravnavo. Največji 
hoteni navor (izražen v Nm) je bil definiran kot največja vrednost, zabeležena v 0,5 s, ko je 
navor dosegel plato. Vsi signali so bili zajeti s sistemom PowerLab A/D (16/30 – ML88/P) in 
analizirani s programom LabChart (oba ADInstruments, Bella Vista, Avstralija). 
3.3 Metode obdelave podatkov 
Ponovljivost meritev testov je bila preverjena z interklasnimi korelacijskimi koeficienti (ICC; 
model 3.1) s pripadajočimi 95 % intervali zaupanja (CI) (Koo in Mae, 2016) in prikazana kot 
velikost ICC med tremi ponovitvami na isti stabilnosti. Sprejeta je bila pri ICC > 0,70. 
Ponovljivost je bila interpretirana kot nizka (ICC < 0,50), zmerna (ICC 0,50−0,75), visoka (ICC 
0,75−0,90) in odlična (ICC > 0,90) (Koo in Mae, 2016). Normalnost porazdelitve je bila 
preverjena s Shapiro-Wilkovim testom. Za vse spremenljivke je bila izračunana opisna 
statistika, vrednosti so predstavljene kot povprečne vrednosti in povprečni odkloni. 
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Za nadaljnjo statistično analizo smo uporabili povprečne vrednosti treh ponovitev izbranih 
spremenljivk med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski iste stabilnosti. Za ugotavljanje 
razlik v izbranih spremenljivkah, ki so bile normalno porazdeljene, je bila uporabljena analiza 
variance za ponavljajoče se meritve z enim faktorjem. V primeru ugotavljanja razlik v izbranih 
spremenljivkah med stojo na T-deski različnih stabilnosti je imel faktor 3 nivoje (STAB 1, 
STAB 2 in STAB 3). V primeru ugotavljanja razlik med strategijami ohranjanja ravnotežja med 
enonožno stojo na T-deski iste stabilnosti je imel faktor 5 nivojev (m. soleus, m. tibialis anterior, 
m. gastrocnemius, m. rectus femoris, m. biceps femoris) ali 3 nivoje (gleženj, koleno, kolk). V 
primeru, da je ANOVA pokazala na statistično značilne razlike, so bila mesta nastalih razlik 
med pari identificirana s pomočjo Bonferronijevega post-hoc testa. Ko spremenljivke niso bile 
normalno porazdeljene, se je uporabil Friedmanov test. V primeru statistične značilnosti 
Friedmanovega testa je bil za ugotavljanje mest nastalih razlik uporabljen Wilcoxonov test 
vsote rangov. Povezanost normalno porazdeljenih spremenljivk je bila izračunana s pomočjo 
Pearsonovega korelacijskega koeficienta, medtem ko je bil Spearmanov korelacijski koeficient 
izračunan za analizo povezanosti med izbranimi spremenljivkami, ki niso bile normalno 
porazdeljene. Statistična značilnost je bila sprejeta z dvostransko 5 % napako alfa. Statistična 
obdelava podatkov je bila izvedena z uporabo programa SPSS (IBM Corp. Izdano 2016. IBM 





Rezultati so predstavljeni v štirih delih. V prvem delu je predstavljena ponovljivost izbranih 
spremenljivk. V drugem delu so predstavljene razlike v nihanju T-deske v sagitalni ravnini, 
času ohranjanja ravnotežja in hitrosti oprijemališča sile reakcije podlage med enonožno stojo 
na T-deski treh stabilnosti. V tretjem delu so predstavljene strategije ohranjanja unilateralne 
stoje na T-deski treh stabilnosti, v četrtem delu pa uporabnost normaliziranih amplitud EMG 
signala izbranih mišic za določanje relativne intenzivnosti unilateralne stoje na T-deski treh 
stabilnosti. 
4.1 Ponovljivost izbranih spremenljivk 
Ponovljivost spremenljivk je prikazana kot velikost interklasnega korelacijskega koeficienta 
(ICC) med tremi ponovitvami unilateralne stoje na T-deski iste stabilnosti. Ohranjanje 
unilateralne stoje na T-deski največje stabilnosti smo poimenovali STAB 1, srednje stabilnosti 
STAB 2 in najmanjše stabilnosti STAB 3. 
4.1.1 Ponovljivost kinematičnih parametrov nihanja T-deske v sagitalni ravnini med tremi 
ponovitvami 
V tabeli 2 je prikazana ponovljivost poti nihanja T-deske v sagitalni ravnini za vse tri pogoje 
stabilnosti, v tabeli 3 pa ponovljivost kotne hitrosti nihanja T-deske v sagitalni ravnini za vse 
tri pogoje stabilnosti. Ponovljivost poti (°) nihanja T-deske v sagitalni ravnini pri aktivnem 
ohranjanju stoje je bila na vseh stabilnostih odlična (tabela 2). Ponovljivost kotne hitrosti (°/s) 
nihanja T-deske v sagitalni ravnini med aktivnim ohranjanjem stoje pa je bila na najbolj stabilni 
in srednje stabilni T-deski (STAB 1, STAB 2) odlična, medtem ko je bila na najmanj stabilni 





Ponovljivost poti (°) nihanja T-deske v sagitalni ravnini med aktivnim ohranjanjem 
unilateralne stoje na njej 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (°)   (± SD) (°)   (± SD) (°)   (± SD)  ICC    (95 % CI)   
STAB 1 201,9 (95,3) 223,0 (107,7) 229,0 (107,8) 0,944 (0,889; 0,974) 17,7 ˂ 0,001 
STAB 2 250,1 (87,9) 281,8 (94,2) 289,8 (110,0) 0,928 (0,856; 0,967) 13,9 ˂ 0,001 
STAB 3 259,7 (100,6) 274,7 (97,7) 293,2 (118,4) 0,956 (0,913; 0,980) 22,7 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 




Ponovljivost kotne hitrosti (°/s) nihanja T-deske v sagitalni ravnini med aktivnim ohranjanjem 
unilateralne stoje na njej 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (°/s) (± SD) (°/s) (± SD) (°/s) (± SD)   ICC    (95 % CI)   
STAB 1 11,9 (5,7) 12,8 (6,7) 13,1 (6,6) 0,949 (0,900; 0,977) 19,793 ˂ 0,001 
STAB 2 16,6 (5,4) 18,0 (5,6) 18,6 (5,9) 0,924 (0,849; 0,965) 13,216 ˂ 0,001 
STAB 3 19,2 (5,5) 19,5 (4,9) 18,9 (7,0) 0,870 (0,743; 0,939) 7,680 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 
stabilnost T-deske; STAB 2 – srednja stabilnost T-deske; STAB 3 – najmanjša stabilnost T-
deske. 
4.1.2 Ponovljivost aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski 
V tabeli 4 je prikazana ponovljivost časa aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski za 
vse tri pogoje stabilnosti, v tabeli 5 ponovljivost števila izgub ravnotežnega položaja med 
ohranjanjem unilateralne stoje in v tabeli 6 ponovljivost hitrosti gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage (OSRP) za vse tri pogoje stabilnosti. V vsakem pogoju so preizkušanci izvedli 
tri ponovitve unilateralne stoje.  
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Ponovljivost časa (s) aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski je bila na največji 
stabilnosti (STAB 1) odlična, na srednji (STAB 2) in na najmanjši (STAB 3) pa visoka (tabela 
4). Ponovljivost števila izgub ravnotežnega položaja med aktivnim ohranjanjem stoje na T-
deski je bila na STAB 1 odlična, na STAB 2 in STAB 3 pa visoka (tabela 5). Ponovljivost 
povprečne hitrosti (m/s) gibanja oprijemališča sile reakcije podlage (OSRP) med aktivnim 




Ponovljivost časa aktivnega ohranjanja unilateralne stoje med ohranjanjem unilateralne stoje 
na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (s) (± SD) (s) (± SD) (s) (± SD)   ICC     (95 % CI)   
STAB 1 17,4 (2,5) 18,0 (2,1) 18,0 (2,1) 0,906 (0,815; 0,956) 10,647 ˂ 0,001 
STAB 2 15,3 (2,4) 15,8 (2,6) 15,6 (2,6) 0,857 (0,713; 0,935) 6,976 ˂ 0,001 
STAB 3 13,3 (2,0) 13,9 (2,1) 13,7 (2,3) 0,887 (0,777; 0,947) 8,845 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 




Ponovljivost števila izgub ravnotežnega položaja med aktivnim ohranjanjem unilateralne 
stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3  F p 
 (št.) (± SD) (št.) (± SD) (št.) (± SD)   ICC    (95 % CI)   
STAB 1 2,5 (1,9) 2,1 (1,9) 2,0 (1,9) 0,914 (0,831;0,960) 11,683 ˂ 0,001 
STAB 2 4,5 (1,5) 3,9 (2,1) 3,9 (1,9) 0,768 (0,535; 0,894) 4,302 ˂ 0,001 
STAB 3 5,9 (1,6) 5,6 (1,5) 5,3 (1,5) 0,878 (0,760; 0,943) 8,201 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 





Ponovljivost hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med aktivnim ohranjanjem 
unilateralne stoje na T-deski  
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (m/s) (± SD) (m/s) (± SD) (m/s) (± SD)  ICC   (95 % CI)   
STAB 1 0,205 (0,063) 0,210 (0,066) 0,217 (0,073) 0,951 (0,901; 0,978) 20,287 ˂ 0,001 
STAB 2 0,245 (0,061) 0,210 (0,066) 0,268 (0,069) 0,814 (0,621; 0,917) 5,368 ˂ 0,001 
STAB 3 0,262 (0,059) 0,280 (0,056) 0,279 (0,059) 0,922 (0,847; 0,964) 12,895 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 
stabilnost T-deske; STAB 2 – srednja stabilnost T-deske; STAB 3 – najmanjša stabilnost T-
deske. 
4.1.3 Ponovljivost mišične aktivacije goleničnih in stegenskih mišic treh ponovitev aktivnega 
ohranjanja unilateralne stoje na T-deski treh stabilnosti 
4.1.3.1 Ponovljivost amplitud površinskega EMG signala goleničnih in stegenskih mišic med 
tremi ponovitvami 
Ponovljivost merjenja amplitude EMG signala (RMS) pri aktivnem ohranjanju stoje na T-deski 
je bila za veliko mečno mišico [m. soleus (SORMS)] na vseh stopnjah stabilnosti odlična (tabela 
7), prav tako tudi za dvoglavo mečno mišico [m. gastrocnemius lateralis (GARMS)] (tabela 8). 
 
Tabela 7 
Ponovljivost RMS (V) EMG signala velike mečne mišice [m. soleus (SORMS)] med aktivnim 
ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (V) (± SD) (V) (± SD) (V) (± SD)  ICC    (95 % CI)   
STAB 1 0,027 (0,012) 0,027 (0,014) 0,026 (0,010) 0,960 (0,921; 0,981) 24,9 ˂ 0,001 
STAB 2 0,032 (0,011) 0,031 (0,012) 0,031 (0,013) 0,969 (0,939; 0,986) 32,6 ˂ 0,001 
STAB 3 0,031 (0,012) 0,031 (0,012) 0,032 (0,012) 0,968 (0,936; 0,985) 30,8 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 




Ponovljivost RMS (V) EMG signala dvoglave mečne mišice [m. gastrocnemius lateralis 
(GARMS)] med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski  
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (V) (± SD) (V) (± SD) (V) (± SD)  ICC    (95 % CI)   
STAB 1 0,025 (0,010) 0,026 (0,015) 0,026 (0,010) 0,959 (0,920; 0,981)  24,6 ˂ 0,001 
STAB 2 0,027 (0,011) 0,028 (0,010) 0,029 (0,012) 0,970 (0,939; 0,986) 32,8 ˂ 0,001 
STAB 3 0,029 (0,011) 0,029 (0,010) 0,031 (0,013) 0,967 (0,935; 0,985) 30, 5 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 
stabilnost T-deske; STAB 2 – srednja stabilnost T-deske; STAB 3 – najmanjša stabilnost T-
deske. 
 
Ponovljivost RMS vrednosti med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski je bila za sprednjo 
golenično mišico [m. tibialis anterior (TARMS)] na vseh stopnjah stabilnosti odlična (tabela 9). 
 
Tabela 9 
Ponovljivost RMS (V) EMG signala sprednje golenične mišice [m. tibialis anterior (TARMS)] 
med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (V) (± SD) (V) (± SD) (V) (± SD)  ICC     (95 % CI)   
STAB 1 0,083 (0,037) 0,079 (0,032) 0,081 (0,034) 0,952 (0,904; 0,977) 20,634 ˂ 0,001 
STAB 2 0,094 (0,035) 0,092 (0,028) 0,085 (0,034) 0,919 (0,838; 0,963) 12,321 ˂ 0,001 
STAB 3  0,099 (0,034) 0,098 (0,036) 0,095 (0,032) 0,948 (0,897; 0,976) 19,146 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 
stabilnost T-deske; STAB 2 – srednja stabilnost T-deske; STAB 3 – najmanjša stabilnost T-
deske. 
 
Ponovljivost merjenja amplitude (V) EMG signala pri aktivnem ohranjanju stoje na T-deski za 
premo stegensko mišico [m. rectus femoris (RFRMS)] je bila na prvih dveh stopnjah stabilnosti 
(STAB 1 in 2) odlična, na tretji je bila visoka (tabela 10), za dvoglavo stegensko mišico [m. 




Ponovljivost RMS (V) EMG signala preme stegenske mišice [m. rectus femoris (RFRMS)] med 
aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (V) (± SD) (V) (± SD) (V) (± SD)  ICC    (95 % CI)   
STAB 1 0,017 (0,010) 0,017 (0,010) 0,017 (0,010) 0,953 (0,907; 0,978) 21,1 ˂ 0,001 
STAB 2 0,021 (0,010) 0,022 (0,013) 0,020 (0,010) 0,954 (0,907; 0,979) 21,5 ˂ 0,001 
STAB 3 0,022 (0,010) 0,022 (0,013) 0,025 (0,017) 0,877 (0,757; 0,943) 8,1 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 




Ponovljivost RMS (V) EMG signala dvoglave stegenske mišice [m. biceps femoris (BFRMS)] 
med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski  
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (V) (± SD) (V) (± SD) (V) (± SD)  ICC     (95 % CI)   
STAB 1 0,022 (0,017) 0,021 (0,020) 0,022 (0,018) 0,972 (0,944; 0,987) 35,3 ˂ 0,001 
STAB 2 0,029 (0,026) 0,028 (0,023) 0,027 (0,021) 0,984 (0,968; 0,993) 63,4 ˂ 0,001 
STAB 3 0,031 (0,024) 0,032 (0,025) 0,032 (0,025) 0,985 (0,971; 0,993) 67,5 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 
stabilnost T-deske; STAB 2 – srednja stabilnost T-deske; STAB 3 – najmanjša stabilnost T-
deske. 
4.1.3.2 Ponovljivost normaliziranih vrednosti amplitud površinskega EMG signala goleničnih 
in stegenskih mišic med tremi ponovitvami  
Normalizirane vrednosti mišične aktivacije so izražene kot delež največje RMS vrednosti EMG 
signala te iste mišice med največjim hotenim izometričnim naprezanjem. Ponovljivost 
normaliziranih RMS (%) vrednosti EMG signala med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
za veliko mečno mišico [m. soleus (SONRMS)] je bila na vseh stopnjah stabilnosti odlična (tabela 




Ponovljivost normaliziranih RMS vrednosti (%) EMG signala velike mečne mišice [m. soleus 
(SONRMS)]  med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (%)   (± SD) (%)   (± SD) (%)   (± SD)  ICC     (95 % CI)   
STAB 1 21,45 (8,73) 21,60 (8,56) 21,28 (8,34) 0,957 (0,914; 0,980) 23,0 ˂ 0,001 
STAB 2 26,06 (9,60) 25,01 (9,89) 24,89 (9,57) 0,967 (0,935; 0,985) 30,7 ˂ 0,001 
STAB 3 25,91 (10,48) 25,73 (11,09) 25,92 (10,44) 0,977 (0,955; 0,989) 43,3 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 




Ponovljivost normaliziranih RMS vrednosti (%) EMG signala  dvoglave mečne mišice [m. 
gastrocnemius lateralis (GANRMS)] med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (%)   (± SD) (%)   (± SD) (%)   (± SD)  ICC     (95 % CI)   
STAB 1 35,77 (40, 44) 36,79 (40,14) 37,63 (42,60) 0,997 (0,994; 0,999) 330,7 ˂ 0,001 
STAB 2 42,20 (46,35) 40,61 (44,71) 40,81 (44,38) 0,996 (0,992; 0,998) 240,0 ˂ 0,001 
STAB 3 41,57 (44,75) 41,16 (43,07) 43,28 (44,22) 0,998 (0,997; 0,999) 582,1 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 
stabilnost T-deske; STAB 2 – srednja stabilnost T-deske; STAB 3 – najmanjša stabilnost T-
deske. 
 
Ponovljivost normaliziranih RMS vrednosti (%) EMG signala sprednje golenične mišice [m. 
tibialis anterior (TANRMS)] med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski je bila na prvi in tretji 




Ponovljivost normaliziranih RMS vrednosti (%) EMG signala sprednje golenične mišice [m. 
tibialis anterior (TANRMS)] med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (%)   (± SD) (%)   (± SD) (%)   (± SD)  ICC    (95 % CI)   
STAB 1 43,03 (17,61) 41,62 (16,83) 42,84 (17,06) 0,959 (0,918; 0,981) 24,2 ˂ 0,001 
STAB 2 47,09 (14,75) 47,37 (11,65) 44,06 (15,67) 0,897 (0,795; 0,953) 9,7 ˂ 0,001 
STAB 3 50,03 (17,33) 50,30 (15,49) 49,01 (15,22) 0,939 (0,880; 0,972) 16,4 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 
stabilnost T-deske; STAB 2 – srednja stabilnost T-deske; STAB 3 – najmanjša stabilnost T-
deske. 
 
Ponovljivost normaliziranih amplitud RMS vrednosti (%) EMG signala preme stegenske mišice 
[m. rectus femoris (RFNRMS)] med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski je bila na prvih 
dveh stabilnostih odlična, na tretji je bila visoka (tabela 15), za dvoglavo stegensko mišico [m. 
biceps femoris (BFNRMS)] pa je bila ponovljivost na vseh treh stabilnostih odlična (tabela 16). 
 
Tabela 15 
Ponovljivost normaliziranih RMS vrednosti (%) EMG signala preme stegenske mišice [m. 
rectus femoris (RFNRMS)] med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski 
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (%)  (± SD) (%)  (± SD) (%)  (± SD)  ICC     (95 % CI)   
STAB 1 12,54 (7,55) 12,35 (6,99) 12,62 (7,33) 0,956 (0,914; 0,980) 22,95 ˂ 0,001 
STAB 2 15,02 (7,12) 15,30 (8,98) 14,50 (7,65) 0,956 (0,912; 0,980) 22,61 ˂ 0,001 
STAB 3 15,42 (7,79) 15,09 (8,56) 17,51 (11,73) 0,880 (0,763; 0,944) 8,33 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 




Ponovljivost normaliziranih RMS vrednosti (%) EMG signala dvoglave stegenske mišice [m. 
biceps femoris (BFNRMS)] med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski  
 Ponovitev 1 Ponovitev 2 Ponovitev 3 
 
F p 
 (%)  (± SD) (%)  (± SD) (%)  (± SD)  ICC    (95 % CI)   
STAB 1 15,30 (9,16) 14,18 (7,33) 15,43 (10,20) 0,939 (0,978; 0,972) 16,3 ˂ 0,001 
STAB 2 19,41 (9,95) 19,35 (10,97) 18,41 (9,90) 0,964 (0,928; 0,984)  27,7 ˂ 0,001 
STAB 3 20,51 (9,58) 21,49 (10,02) 21,17 (10,44) 0,957 (0,915; 0,980) 23,3 ˂ 0,001 
Opomba. ICC – interklasni korelacijski koeficient; SD – standardni odklon; 95 % CI – 95 % 
interval zaupanja; F – velikost F-testa; p – statistična značilnost F-testa; STAB 1 – največja 





4.2 Razlike v kinematičnih parametrih nihanja T-deske in parametrih aktivnega 
ohranjanja unilateralne stoje na njej 
4.2.1 Razlike v nihanju T-deske v sagitalni ravnini  
Primerjali smo pot (°) in kotno hitrost (°/s) nihanja T-deske v sagitalni ravnini med tremi 
stabilnostmi stoje na njej. Med ohranjanjem stoje merjencev na T-deski je prišlo do statistično 
značilnih razlik v povprečni dolžini nihanja T-deske med tremi stabilnostmi (χ2 (2) = 14,583; p 
= 0,001). Ravnotežna deska je v sagitalni ravnini med največjo stabilnostjo (STAB 1) v 
povprečju opravila najkrajšo pot (217,9 ± 98,4°), med STAB 2 daljšo (274,1 ± 90,8°) in med 
STAB 3 najdaljšo (275,9 ± 101,6°). Razlike v opravljeni poti T-deske so bile med STAB 1 in 
STAB 2 statistično značilne (p < 0,001), prav tako med STAB 1 in STAB 3 (p < 0,01), medtem 
ko med STAB 2 in STAB 3 ni bilo statistično značilnih razlik (p = 0,977). Povprečne relativne 
spremembe poti T-deske med stojo na njej so prikazane na sliki 18. 
 
 
Slika 18. Povprečne relativne spremembe poti T-deske v sagitalni ravnini med stojo na T-deski, 
glede na vrednost med STAB 1 (Δ % ). Zvezdice nad standardno deviacijo prikazujejo 
statistično značilne razlike v poti T-deske glede na STAB 1 (***p < 0,001; **p < 0,01); STAB 2 























Tudi kotna hitrost (°/s) nihanja T-deske v sagitalni ravnini se je statistično značilno razlikovala 
med stabilnostmi (F(1,418, 32,618) = 45,230; p < 0,001; η2 = 0,663). Povprečna hitrost nihanja T-
deske v sagitalni ravnini med največjo stabilnostjo (STAB 1) je znašala 12,6 ± 6,1 °/s, med 
srednjo stabilnostjo (STAB 2) se je statistično značilno povečala in znašala 17,7 ± 5,2 °/s, med 
najmanjšo stabilnostjo (STAB 3) pa je dosegla 19,2 ± 5,2 °/s. Razlike v kotni hitrosti nihanja 
T-deske v sagitalni smeri so bile med STAB 1 in STAB 2 ter med STAB 1 in STAB 3 statistično 
značilne (obe p < 0,001), statistično značilne so bile tudi razlike med STAB 2 in STAB 3 (p < 




Slika 19. Povprečne relativne spremembe kotne hitrosti nihanja T-deske v sagitalni ravnini med 
stojo na T-deski, glede na vrednost med STAB 1 (Δ %). Zvezdice nad standardno deviacijo 
prikazujejo statistično značilne razlike v kotni hitrosti nihanja T-deske glede na STAB 1; 
zvezdica med obema stolpcema prikazuje statistično značilne razlike med STAB 2 in STAB 3 





























4.2.2 Razlike v času aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski  
Med stojo na T-deski je prišlo do statistično značilnih razlik v času aktivnega ohranjanja 
unilateralne stoje na T-deski med tremi pogoji stabilnosti (χ2 (2) = 45,021; p < 0,001). Povprečni 
čas aktivnega ohranjanja stoje med najbolj stabilno T-desko (STAB 1) je znašal 17,8 ± 2,0 
sekunde, med srednje stabilno (STAB 2) 15,7 ± 2,3 sekunde in med najmanj stabilno (STAB 
3) le še 13,6 ± 1,9 sekunde. Razlike v času aktivnega ohranjanja stoje so bile med STAB 1 in 
STAB 2, STAB 1 in STAB 3 ter med STAB 2 in STAB 3 statistično značilne (vse p < 0,001). 
Povprečne relativne spremembe časa aktivnega ohranjanja stoje, glede na čas stoje pri največji 
stabilnosti T-deske, so predstavljene na sliki 20.  
 
 
Slika 20. Povprečne relativne spremembe časa aktivnega ohranjanja stoje na T-deski, glede na 
vrednost med STAB 1 (Δ %). Zvezdice nad standardno deviacijo prikazujejo statistično 
značilne razlike v času aktivnega  ohranjanja ravnotežja glede na STAB 1; zvezdice med obema 
stolpcema prikazujejo statistično značilne razlike med STAB 2 in STAB 3 (***p < 0,001); 
STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, STAB 3 – najmanjša stabilnost T-deske. 
4.2.3 Razlike v številu izgub ravnotežja (prijemov stikala) med unilateralno stojo na T-deski  
Med stojo na T-deski treh stabilnosti je prišlo do statistično značilnih razlik v številu izgub 
ravnotežja, tj. prijemov stikala z roko (χ2 (2) = 41,152; p < 0,001). Povprečno število izgub 
ravnotežja med stojo na najbolj stabilni T-deski (STAB 1) je bilo 2,2 ± 1,7, med stojo na srednje 





















v številih izgub ravnotežja med stojami na T-deskah  STAB 1, STAB 2 in STAB 3 so bile 
statistično značilne (vse p < 0,001).  
4.2.4 Razlike v hitrostih gibanja oprijemališča sile reakcije podlage (OSRP) med unilateralno 
stojo  
Med unilateralno stojo na T-deski treh stabilnosti je prišlo do statistično značilnih razlik v 
hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije podlage (OSRP) (F (1,326, 30,490) = 21,729; p < 0,001; 
η2 = 0,486). Povprečna hitrost gibanja oprijemališča sile reakcije podlage je med STAB 1 
znašala 0,21 ± 0,06 m/s, med STAB 2 je bila 0,24 ± 0,06 m/s in med STAB 3 0,27 ± 0,05 m/s. 
Razlike v hitrosti gibanja OSRP med stojo na T-deski so bile med STAB 1 in STAB 2 ter med 
STAB 1 in STAB 3 statistično značilne (obe ***p < 0,001), prav tako so bile razlike statistično 
značilne tudi med STAB 2 in STAB 3 (**p < 0,01). Povprečne relativne spremembe hitrosti 
gibanja oprijemališča sile reakcije podlage so predstavljene na sliki 21. 
 
 
Slika 21. Povprečne relativne spremembe hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije podlage 
(OSRP) med stojo na T-deski, glede na vrednost med STAB 1 (Δ %). Zvezdice nad standardno 
deviacijo prikazujejo statistično značilne razlike v hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije 
podlage, glede na STAB 1; zvezdice med obema stolpcema prikazujejo statistično značilne 
razlike med STAB 2 in STAB 3 (***p < 0,001; **p < 0,01); STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, 

























4.3 Gibalne strategije med stojo na T-deski  
Gibalne strategije so v prvem delu predstavljene kot razlike v normaliziranih RMS vrednostih 
površinskega EMG signala goleničnih in stegenskih mišic ter kot razlike v kotnih hitrostih v 
izbranih sklepih med unilateralno stojo na T-deski iste stabilnosti, v drugem delu pa kot 
povezanost normaliziranih RMS vrednosti in kotnih hitrosti s časom aktivnega ohranjanja 
unilateralne stoje  na T-deski iste stabilnosti. 
 
4.3.1 Razlike v normaliziranih RMS vrednostih površinskega EMG signala izbranih mišic 
med stojo na T-deski iste stabilnosti 
Povprečne normalizirane amplitude EMG signala izbranih mišic so se statistično značilno 
razlikovale med stojo na T-deski iste stabilnosti v vseh treh pogojih izvedbe (STAB 1: χ2 (4) = 
55,6; p < 0,001; STAB 2: χ2 (4) = 543,4; p < 0,001; STAB 3: (χ2 (4) = 56,2; p < 0,001; slika 22). 
Ne glede na pogoj stabilnosti je največjo normalizirano RMS vrednost med ohranjanjem 
unilateralne stoje dosegla sprednja golenična mišica (TA) (slika 22; tabele 17−19). Prav tako je 
bila med unilateralno stojo v vseh pogojih stabilnosti T-deske aktivacija velike mečne mišice 
(SO) in dvoglave mečne mišice (GA) višja kot aktivacija preme in dvoglave stegenske mišice 
(BF in RF) (slika 22; tabele 17−19). Med stojo na T-deski so bile v vseh pogojih stabilnosti 
statistično značilne razlike v normalizirani RMS vrednosti površinskega EMG signala med 
izbranimi mišicami, razen med veliko in dvoglavo mečno mišico (SO in GA) (tabele 17−19) v 
vseh treh pogojih stabilnosti ter med premo in dvoglavo stegensko mišico (RF in BF) na STAB 
1 (tabele 17–19).  
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Slika 22. Povprečne velikosti normaliziranih amplitud goleničnih in stegenskih mišic  
[SO – velika mečna mišica (m. soleus), GA – dvoglava mečna mišica (m. gastrocnemius 
lateralis), TA – sprednja golenična mišica (m. tibialis anterior), RF – prema stegenska mišica 
(m. rectus femoris), BF – dvoglava stegenska mišica (m. biceps femoris)]. NRMS – 
normalizirana RMS vrednost površinskega EMG signala, glede na vrednost RMS med NHN; 
STAB 1 – največja stabilnost T-deske, STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, STAB 3 – 
najmanjša stabilnost T-deske. Pripadajoče statistične značilnosti so zaradi lažje ponazoritve 
prikazane v spodnjih tabelah 17, 18 in 19. 
 
Tabela 17 
Statistično značilne razlike v normalizirani RMS vrednosti površinskega EMG signala 






















Z −1,86 −4,11 −3,17 −2,69 −2,09 −3,86 −3,11 −4,29 −4,29 −1,46 
p 0,063 ˂ 0,001 0,002 0,007 0,037 ˂ 0,001 0,002 ˂ 0,001 ˂ 0,001 0,145 
Opomba. NRMS – delež največje RMS med NHN, GA – dvoglava mečna mišica (m. 
gastrocnemius lateralis), SO – velika mečna mišica (m. soleus), TA – sprednja golenična mišica 
(m. tibialis anterior), RF – prema stegenska mišica (m. rectus femoris), BF – dvoglava stegenska 




















STAB 1                           STAB 2                          STAB 3
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Tabela 18 
Statistično značilne razlike v normalizirani RMS vrednosti površinskega EMG signala 






















Z −1,69 −4,20 −3,29 −2,34 −2,03 −3,69 −2,80 −4,29 −4,29 −2,00 
p 0,092 ˂ 0,001 0,001 0,019 0,043 ˂ 0,001 0,005 ˂ 0,001 ˂ 0,001 0,046 
Opomba. NRMS – delež največje RMS med NHN, GA – dvoglava mečna mišica (m. 
gastrocnemius lateralis), SO – velika mečna mišica (m. soleus), TA – sprednja golenična mišica 
(m. tibialis anterior), RF – prema stegenska mišica (m. rectus femoris), BF – dvoglava stegenska 




Statistično značilne razlike v normalizirani RMS vrednosti površinskega EMG signala 























Z −1,60 −4,29 −3,23 −1,83 −2,09 −3,54 −2,51 −4,29 −4,29 −2,63 
p 0,110 ˂ 0,001 0,001 0,067 0,037 ˂ 0,001 0,012 ˂ 0,001 ˂ 0,001 0,009 
Opomba. NRMS – delež največje RMS med NHN, GA – dvoglava mečna mišica (m. 
gastrocnemius lateralis), SO – velika mečna mišica (m. soleus), TA – sprednja golenična mišica 
(m. tibialis anterior), RF – prema stegenska mišica (m. rectus femoris), BF – dvoglava stegenska 




4.3.2 Razlike v kotnih hitrostih v gležnju, kolenu in kolku med unilateralno stojo na T-deski 
iste stabilnosti 
Kotne hitrosti v gležnju, kolenu in kolku so se statistično značilno razlikovale med ohranjanjem 
enonožne stoje na T-deski iste stabilnosti na vseh treh stabilnostih (STAB 1: F2,46 = 20,2; p < 
0,001; STAB 2: F2,46 = 41,0;  p < 0,001 in STAB 3: F2,46 = 22,3; p < 0,001). Nadaljnja post-hoc 
analiza pa je pokazala, da je kotna hitrost v kolenu nižja kot v kolku in v gležnju v vseh treh 
pogojih stabilnosti (vsi p<0,001), medtem ko med kotno hitrostjo v kolku in gležnju ni 
statistično značilnih razlik (slika 23). 
 
 
Slika 23. Povprečne kotne hitrosti v sklepih med unilateralno stojo na T-deski treh stabilnosti; 
STAB 1 – največja stabilnost T-deske, STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, STAB 3 – 
najmanjša stabilnost T-deske. Zvezdice prikazujejo statistično značilne razlike med kotnimi 
hitrostmi v gležnju in kolenu ter med kotnimi hitrostmi v kolenu in kolku (***p < 0,001).   
4.3.3 Povezanost med normalizirano RMS vrednostjo površinskega EMG signala in časom 
aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski iste stabilnosti  
Med stojo na T-deski največje stabilnosti (STAB 1) nismo ugotovili statistično značilne 
povezanosti med časom aktivnega ohranjanja stoje na T-deski in normaliziranimi RMS 
vrednostmi EMG signalov izbranih mišic (rho = −0,31 do 0,04; p > 0,05; tabela 20).  
 
Med stojo na srednje stabilni T-deski (STAB 2) smo ugotovili statistično značilno pozitivno 



























mečne mišice (SO) (rho = 0,51; p < 0,05; tabela 21) in dvoglave stegenske mišice (BF) (rho = 
0,41; p < 0,05; tabela 21).  
 
Med stojo na najmanj stabilni T-deski (STAB 3) smo prav tako ugotovili statistično značilno 
pozitivno povezanost med časom aktivnega ohranjanja stoje na T-deski in normalizirano 
amplitudo dvoglave stegenske mišice (BF) (rho = 0,42; p < 0,05; tabela 22). 
 
Tabela 20 
Povezanost med normalizirano RMS vrednostjo EMG signala in časom aktivnega ohranjanja 
unilateralne stoje na T-deski največje stabilnosti (STAB 1) 
 SONRMS GANRMS TANRMS RFNRMS BFNRMS 
  rho (p)  rho (p) rho (p) rho (p) rho (p) 
 













Opomba. NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic; SO – velika 
mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična mišica; RF – prema 
stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; ČAS – čas aktivnega ohranjanja unilateralne 




Povezanost med normalizirano RMS vrednostjo EMG signala in časom aktivnega ohranjanja 
unilateralne stoje na T-deski srednje stabilnosti (STAB 2) 
 SONRMS GANRMS TANRMS RFNRMS BFNRMS 
  rho (p)  rho (p) rho (p) rho (p) rho (p) 
 
ČAS 









            
0,41 (0,046) 
Opomba. NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic; SO – velika 
mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična mišica; RF – prema 
stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; ČAS – čas aktivnega ohranjanja unilateralne 






Povezanost med normalizirano RMS vrednostjo EMG signala in časom aktivnega ohranjanja 
unilateralne stoje na T-deski najmanjše stabilnosti (STAB 3) 
 SONRMS GANRMS TANRMS RFNRMS BFNRMS 











            
0,42 (0,041) 
 
Opomba. NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic; SO – velika 
mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična mišica; RF – prema 
stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; ČAS – čas aktivnega ohranjanja unilateralne 
stoje na T-deski; rho – Spearmanov koeficient povezanosti; p – statistična značilnost (testa 
povezanosti). 
4.3.4 Povezanost med kotnimi hitrostmi v sklepih in časom aktivnega ohranjanja unilateralne 
stoje na T-deski iste stabilnosti 
Med stojo na T-deski največje stabilnosti (STAB 1) nismo ugotovili statistično značilne 
povezanosti med časom aktivnega ohranjanja stoje na T-deski in kotnimi hitrostmi v gležnju, 
kolenu in kolku (R = −0,376 do −0,047; p > 0,05; tabela 23). 
 
Prav tako tudi med stojo na srednje stabilni T-deski (STAB 2) nismo ugotovili statistično 
značilne povezanosti med časom aktivnega ohranjanja enonožne stoje na T-deski in kotnimi 
hitrostmi v sklepih (R = −0 do 0,139; p > 0,05; (tabela 24). 
 
Med stojo na najmanj stabilni T-deski (STAB 3) pa smo ugotovili pozitivno povezanost med  
časom aktivnega ohranjanja stoje na T-deski in kotnimi hitrostmi v gležnju, ki je bila na meji 
statistične značilnosti (R = 0,40; p = 0,052; tabela 25). Ostali dve povezanosti nista bili 
statistično značilni (R = 0,174 do 0,184; p > 0,05; tabela 25).     
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Tabela 23 
Povezanost med kotnimi hitrostmi v sklepih in časom aktivnega ohranjanja unilateralne stoje  
na T-deski največje stabilnosti (STAB 1) 
 GLEŽENJ KOLENO KOLK 
 R (p) R (p) R (p) 
 
ČAS   







Opomba. GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v 
kolenu; KOLK – kotna hitrost gibanja v kolku; ČAS – čas aktivnega ohranjanja unilateralne 




Povezanost med kotnimi hitrostmi v sklepih in časom aktivnega ohranjanja unilateralne stoje  
na T-deski srednje stabilnosti (STAB 2) 
 GLEŽENJ KOLENO KOLK 
 R (p) R (p) R (p) 
 
ČAS  







Opomba. GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v 
kolenu; KOLK – kotna hitrost gibanja v kolku; ČAS – čas aktivnega ohranjanja unilateralne 




Povezanost med kotnimi hitrostmi v sklepih in časom aktivnega ohranjanja unilateralne stoje  
na T-deski najmanjše stabilnosti (STAB 3) 
 GLEŽENJ KOLENO KOLK 
 R (p) R (p) R (p) 
 
ČAS  







Opomba. GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v 
kolenu; KOLK – kotna hitrost gibanja v kolku; ČAS – čas aktivnega ohranjanja unilateralne 
stoje na T-deski; R – Pearsonov koeficient povezanosti; p – statistična značilnost (testa 
povezanosti). 
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4.4 Intenzivnost unilateralne stoje na T-deski  
Rezultati so predstavljeni v štirih delih. V prvem delu so prikazane razlike v normaliziranih 
RMS vrednostih EMG signala iste mišice med stojo na T-deski treh stabilnosti, v drugem pa 
razlike v kotnih hitrostih v izbranem sklepu med stojo na T-deski treh stabilnosti. V tretjem in 
četrtem delu sta prikazani povezanost med normaliziranimi RMS vrednostmi in hitrostjo 
gibanja OSRP med unilateralno stojo (relativno in absolutno) ter povezanost med kotnimi 




4.4.1 Razlike v normaliziranih RMS vrednostih površinskega EMG signala iste mišice med 
unilateralno stojo na T-deski treh stabilnosti 
Med ohranjanjem stoje na T-deski je prišlo do statistično značilnih razlik v povprečni velikosti 
normaliziranih RMS vrednosti EMG signala velike mečne mišice (SO) (SONRMS) med tremi 
stabilnostmi T-deske (F(1,360, 31,285) = 9,182; p < 0,01; η2 = 0,285). Povprečna normalizirana 
RMS vrednost EMG signala velike mečne mišice (SO) med STAB 1 je znašala 21,45 ± 8,20 
%, med STAB 2 se je povečala na 24,95 ± 9,51 % in med STAB 3 je dosegla 25,85 ± 10,44 %. 
Razlike v povprečnih velikostih normaliziranih amplitud EMG signala velike mečne mišice 
(SO) med stojo na T-deski so bile med STAB 1 in STAB 2 statistično značilne (p < 0,01), prav 
tako med STAB 1 in STAB 3 (p < 0,05), medtem ko med STAB 2 in STAB 3 ni bilo statistično 
značilnih razlik (p = 0,908). Povprečne relativne spremembe velikosti normaliziranih amplitud 
EMG signala velike mečne mišice (SO) med stojo na T-deski so prikazane na sliki 24. 
 
 
Slika 24. Povprečne relativne spremembe velikosti normaliziranih amplitud EMG signala 
velike mečne mišice (SO) (SONRMS) med unilateralno stojo na T-deski, glede na vrednost med 
STAB 1 (Δ %). Zvezdice prikazujejo statistično značilne razlike med normaliziranimi RMS 
vrednostmi velike mečne mišice (SO) med unilateralno stojo na T-deski različnih stabilnosti 























Tudi normalizirane RMS vrednosti EMG signala dvoglave mečne mišice (GA) (GANRMS) so 
bile statistično značilno različne med unilateralno stojo na T-deski treh različnih stabilnosti (χ2 
(2) = 8,333; p < 0,05). Povprečna normalizirana amplituda EMG signala dvoglave mečne 
mišice (GA) med STAB 1 je znašala 36,73 ± 40,95 %, med srednjo STAB 2 je bila njena 
vrednost 40,71 ± 44,39 % in med STAB 3 je dosegla 42,00 ± 43,94 %. Razlike v velikostih 
normaliziranih RMS vrednosti EMG signala dvoglave mečne mišice (GA) med stojo na T-deski 
so bile med STAB 1 in STAB 2 ter STAB 1 in STAB 3 statistično značilne (obe p < 0,01), 
medtem ko med STAB 2 in STAB 3 ni bilo statistično značilnih razlik (p = 0,110). Povprečne 
relativne spremembe velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala dvoglave mečne 




Slika 25. Povprečne relativne spremembe velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala 
dvoglave mečne mišice (GA) (GANRMS) med unilateralno stojo na T-deski, glede na vrednost 
med STAB 1 (Δ %). Zvezdice prikazujejo statistično značilne razlike med normaliziranimi 
RMS vrednostmi EMG signala dvoglave mečne mišice (GA) med stojo na T-deski različnih 



























Med stojo na T-deski treh stabilnosti je prišlo do statistično značilnih razlik v povprečni 
velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala sprednje golenične mišice (TA) 
(TANRMS) (F (2, 46) = 7,296; p < 0,01; η2 = 0,241). Povprečna normalizirana RMS vrednost EMG 
signala sprednje golenične mišice (TA) v stoji na T-deski med STAB 1 je znašala 42,50 ± 16,50 
%, med stojo na T-deski v STAB 2 je bila 45,71 ± 12,63 % in med stojo na T-deski v STAB 3 
je dosegla 49,78 ± 15,14 %. Razlike v povprečni velikosti normaliziranih amplitud EMG 
signala sprednje golenične mišice (TA) med RN so bile statistično značilne le med STAB 1 in 
STAB 3 (p < 0,05), medtem ko med STAB 1 in STAB 2 (p = 0,173) ter med STAB 2 in STAB 
3 (p = 0,110) ni bilo statistično značilnih razlik. Povprečne relativne spremembe velikosti 
normaliziranih amplitud EMG signala sprednje golenične mišice (TA) med stojo na T-deski so 
prikazane na sliki 26. 
 
 
Slika 26. Povprečne relativne spremembe velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala 
sprednje golenične mišice (TA) (TANRMS) med unilateralno stojo na T-deski, glede na vrednost 
med STAB 1 (Δ %). Zvezdice prikazujejo statistično značilne razlike med normaliziranimi 
RMS vrednostmi EMG signala sprednje golenične mišice (TA) med stojo na T-deski različnih 























Med ohranjanjem stoje na T-deski treh stabilnosti je prišlo do statistično značilnih razlik v 
povprečni velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala preme stegenske mišice (RF)  
(RFNRMS) (χ2 (2) = 9,750; p < 0,01). Povprečna normalizirana RMS vrednost EMG signala 
preme stegenske mišice (RF) med STAB 1 je znašala 12,50 ± 6,99 %, med stojo v STAB 2 se 
je povečala na 14,90 ± 8,04 % in med STAB 3 je dosegla 16,01 ± 8,54 %. Razlike v povprečni 
velikosti normaliziranih amplitud EMG signala preme stegenske mišice (RF) med unilateralno 
stojo na T-deski so bile med STAB 1 in STAB 2 ter STAB 1 in STAB 3 statistično značilne 
(obe p < 0,01), prav tako med STAB 2 in STAB 3 (p < 0,001). Povprečne relativne spremembe 
velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala preme stegenske mišice (RF) med 
unilateralno stojo so prikazane na sliki 27. 
 
 
Slika 27. Povprečne relativne spremembe velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala 
preme stegenske mišice (RF) (RFNRMS) med unilateralno stojo na T-deski, glede na vrednost 
med STAB 1 (Δ %). Zvezdice prikazujejo statistično značilne razlike med normaliziranimi 
RMS vrednostmi EMG signala preme stegenske mišice (RF) med stojo na T-deski različnih 
stabilnosti (***p < 0,001; **p < 0,01); STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, STAB 3 – 

























Med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski treh stabilnosti je prišlo do statistično značilnih 
razlik v povprečnih normaliziranih RMS vrednostih EMG signala dvoglave stegenske mišice 
(BF) (BFNRMS) (χ2 (2) = 12,000, p < 0,01). Povprečna normalizirana RMS vrednost EMG 
signala dvoglave stegenske mišice (BF) med STAB 1 je znašala 14,97 ± 8,47 %, med STAB 2 
je bila 18,88 ± 10,15 % in med STAB 3 je njena vrednost dosegla 21,06 ± 9,61 %. V primerjavi 
s STAB 1 se je povprečna normalizirana RMS vrednost EMG signala dvoglave stegenske 
mišice (BF) med stojo na T-deski statistično značilno povečala med stojo v STAB 2 (p < 0,01) 
in STAB 3 (p < 0,001; slika 28). Prav tako je bila povprečna normalizirana RMS vrednost EMG 
signala dvoglave stegenske mišice (BF) statistično značilno večja med stojo na T-deski v STAB 
3 kot med stojo v STAB 2 (p < 0,05; slika 28). 
 
 
Slika 28. Povprečne relativne spremembe velikosti normaliziranih RMS vrednosti EMG signala 
dvoglave stegenske mišice (BF) (BFNRMS) med stojo na T-deski, glede na vrednost med STAB 
1 (Δ %). Zvezdice prikazujejo statistično značilne razlike med normaliziranimi vrednostmi 
EMG signala dvoglave stegenske mišice (BF) med unilateralno stojo na T-deski različnih 
stabilnosti (***p < 0,001; **p < 0,01; *p < 0,05); STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, STAB 3 





















4.4.2 Razlike v kotnih hitrostih v sklepih med stojo na T-deski treh stabilnosti 
Med kotnimi hitrostmi v gležnju pri izvajanju unilateralne stoje na T-deski ni bilo statistično 
značilnih razlik med tremi stabilnostmi nihanja deske (F1,5, 34,6 = 1,9; p > 0,05; slika 29). Tudi 
med kotnimi hitrostmi v kolenu ni bilo statistično značilnih razlik med tremi stabilnostmi 
nihanja deske (F1,5, 34,2 = 2,8; p > 0,05; slika 30). Statistično značilne razlike smo ugotovili med 
povprečnimi kotnimi hitrostmi v kolku med stojo na T-deski treh stabilnosti (F1,5, 36,4 = 6,4; p < 
0,05; slika 31). Povprečna kotna hitrost v kolku je bila statistično značilno višja med stojo na 
T-deski srednje in najmanjše stabilnosti kot med stojo na T-deski največje stabilnosti (slika 31). 
 
 
Slika 29. Povprečne relativne spremembe kotne hitrosti v gležnju med unilateralno stojo na        
T-deski, glede na njeno vrednost med STAB 1 (Δ %); STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, 






























Slika 30. Povprečne relativne spremembe kotne hitrosti v kolenu med stojo na T-deski, glede 
na njeno vrednost med STAB 1 (Δ %); STAB 2 – srednja stabilnost T-deske, STAB 3 – 
najmanjša stabilnost T-deske. 
 
 
Slika 31. Povprečne relativne spremembe kotne hitrosti v kolku med stojo na T-deski, glede na 
njeno vrednost med STAB 1 (Δ %). Zvezdice prikazujejo statistično značilne razlike v kotnih 
hitrostih v kolku med unilateralno stojo na T-deskah različnih stabilnosti (*p < 0,05);  STAB 2 























































4.4.3 Povezanost med normaliziranimi RMS vrednostmi površinskega EMG signala izbranih 
mišic in hitrostjo gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med stojo na T-deski 
Na STAB 1 je analiza povezanosti med normaliziranimi RMS vrednostmi EMG signala 
izbranih mišic in hitrostjo gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med stojo na T-deski 
pokazala na statistično značilno pozitivno povezanost le med hitrostjo gibanja OSRP in med 
sprednjo golenično mišico (TA) (rho = 0,56; p < 0,01; tabela 26), na STAB 2 in STAB 3 pa je 
bila povezanost sprednje golenične mišice (TA) s hitrostjo gibanja OSRP na meji statistične 




Povezanost med normaliziranimi RMS vrednostmi EMG signala izbranih mišic in hitrostjo 
gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med unilateralno stojo na STAB 1 
 SONRMS GANRMS TANRMS RFNRMS BFNRMS 













Opomba. NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic; SO – velika 
mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična mišica; RF – prema 
stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; OSRP – oprijemališče sile reakcije podlage 
med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; rho – Spearmanov koeficient povezanosti; p – 






Povezanost med normaliziranimi RMS vrednostmi EMG signala izbranih mišic in hitrostjo 
gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med unilateralno stojo na STAB 2 
 SONRMS GANRMS TANRMS RFNRMS BFNRMS 










−0,15 (0,473)  
 
0,16 (0,465) 
Opomba. NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic; SO – velika 
mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična mišica; RF – prema 
stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; OSRP – oprijemališče sile reakcije podlage 
med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; rho – Spearmanov koeficient povezanosti; p – 
statistična značilnost (testa povezanosti).  
 
Tabela 28 
Povezanost med normaliziranimi RMS vrednostmi EMG signala izbranih mišic in hitrostjo 
gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med unilateralno stojo na STAB 3 
 SONRMS GANRMS TANRMS RFNRMS BFNRMS 













Opomba. NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic; SO – velika 
mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična mišica; RF – prema 
stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; OSRP – oprijemališče sile reakcije podlage 
med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; rho – Spearmanov koeficient povezanosti; p – 
statistična značilnost (testa povezanosti). 
 
Med stojo na srednje stabilni T-deski (STAB 2) smo ugotovili tudi statistično značilno 
pozitivno povezanost med relativno spremembo hitrosti gibanja OSRP (glede na vrednosti na 
STAB 1) in relativno spremembo normaliziranih RMS vrednosti EMG signala (glede na 
vrednosti na STAB 1) velike mečne mišice (SO) (rho = 0,55; p < 0,01; tabela 29), dvoglave 
mečne mišice (GA) (rho = 0,72; p < 0,001; tabela 29), sprednje golenične mišice (TA) (rho = 
0,68; p < 0,001; tabela 29), preme stegenske mišice (RF) (rho = 0,61; p < 0,01; tabela 29) in 
dvoglave stegenske mišice (BF) (rho = 0,63; p < 0,01; tabela 29).  
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Tudi med stojo na najmanj stabilni T-deski (STAB 3) je bila povezanost med relativno 
spremembo hitrosti gibanja OSRP (glede na vrednosti na STAB 1) in relativno spremembo 
normaliziranih RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic (glede na vrednosti na STAB 1) 
statistično značilna za veliko mečno mišico (SO) (rho = 0,73; p < 0,001; tabela 30), za dvoglavo 
mečno mišico (GA) (rho = 0,79; p < 0,001; tabela 30), za sprednjo golenično mišico (TA) (rho 
= 0,70; p < 0,001; tabela 30), za premo stegensko mišico (RF) (rho = 0,77; p < 0,001; tabela 
30) in za dvoglavo stegensko mišico (BF) (rho = 0,68; p < 0,001; tabela 30).  
 
Tabela 29 
Povezanost med relativno spremembo normaliziranih RMS vrednosti EMG signala in 
relativno spremembo hitrosti gibanja OSRP med stojo na STAB 2, glede na njuni vrednosti 
med ohranjanjem ravnotežja na STAB 1 
 relSONRMS relGANRMS relTANRMS relRFNRMS relBFNRMS 







0,72 (˂ 0,001) 
 





0,63 ( 0,001) 
Opomba. Rel – relativne vrednosti, glede na vrednosti izbrane spremenljivke na STAB 1; 
NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic, glede na vrednosti med 
NHN; SO – velika mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična 
mišica; RF – prema stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; OSRP – oprijemališče 
sile reakcije podlage med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; rho – Spearmanov 




Povezanost med relativno spremembo normaliziranih RMS vrednosti EMG signala in 
relativno spremembo hitrosti gibanja OSRP med stojo na STAB 3, glede na njuni vrednosti 
med ohranjanjem ravnotežja na STAB 1  
 relSONRMS relGANRMS relTANRMS relRFNRMS relBFNRMS 




0,73 (˂ 0,001) 
 
0,79 (˂ 0,001) 
 
0,70 (˂ 0,001) 
 
0,77 (˂ 0,001) 
 
0,68 (˂ 0,001) 
 
Opomba. Rel – relativne vrednosti, glede na vrednosti izbrane spremenljivke na STAB 1; 
NRMS – normalizirane RMS vrednosti EMG signala izbranih mišic,  glede na vrednosti med 
NHN; SO – velika mečna mišica; GA – dvoglava mečna mišica; TA – sprednja golenična 
mišica; RF – prema stegenska mišica; BF – dvoglava stegenska mišica; OSRP – oprijemališče 
sile reakcije podlage med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; rho – Spearmanov 
koeficient povezanosti; p – statistična značilnost (testa povezanosti). 
4.4.4 Povezanost med kotno hitrostjo v izbranem sklepu in hitrostjo gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage med unilateralno stojo na T-deski 
Povezanost je bila ugotovljena med kotnimi hitrostmi v sklepih in hitrostjo gibanja OSRP med 
unilateralno stojo na T-deski vseh treh stabilnosti. Med stojo na T-deski največje stabilnosti 
(STAB 1) smo ugotovili statistično značilno pozitivno povezanost med kotno hitrostjo v 
gležnju, kolenu in kolku ter hitrostjo gibanja OSRP (R = 0,546 do 0,780; vse p < 0,01; tabela 
31). 
 
Podobno smo tudi med stojo na srednje stabilni T-deski (STAB 2) povezanost ugotovili med 
kotno hitrostjo v gležnju in kolenu ter hitrostjo gibanja OSPR (R = 0,563 in 0,513; obe p < 0,05; 
tabela 32), medtem ko je bila povezanost hitrosti gibanja OSRP in kotne hitrosti v kolku na 
meji statistične značilnosti (R = 0,346; p = 0,098; tabela 32). 
 
Tudi med stojo na najmanj stabilni T-deski (STAB 3) smo ugotovili statistično značilno 
povezanost med hitrostjo gibanja OSRP in kotno hitrostjo v gležnju (R = 0,509; p < 0,05; tabela 
33) in kolku (R = 0,422; p < 0,05; tabela 33), medtem ko povezanost s kotno hitrostjo v kolenu 





Povezanost med kotno hitrostjo v izbranem sklepu in hitrostjo gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage med unilateralno stojo na STAB 1 
 GLEŽENJ KOLENO KOLK 
 R (p) R (p) R (p) 
 
OSRP   
 
 






Opomba. GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v 
kolenu; KOLK – kotna hitrost gibanja v kolku; OSRP – hitrost gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; R – Pearsonov koeficient 
povezanosti; p – statistična značilnost (testa povezanosti).  
 
Tabela 32 
Povezanost med kotno hitrostjo v izbranem sklepu in hitrostjo gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage med unilateralno stojo na STAB 2 
 GLEŽENJ KOLENO KOLK 
 R (p) R (p) R (p) 
 









Opomba. GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v 
kolenu; KOLK – kotna hitrost gibanja v kolku; OSRP – hitrost gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; R – Pearsonov koeficient 
povezanosti; p – statistična značilnost (testa povezanosti). 
 
Tabela 33 
Povezanost med kotno hitrostjo v izbranem sklepu in hitrostjo gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage med unilateralno stojo na STAB 3 
 GLEŽENJ KOLENO KOLK 
 R (p) R (p) R (p) 
 







Opomba. GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v 
kolenu; KOLK – kotna hitrost gibanja v kolku; OSRP – hitrost gibanja oprijemališča sile 
reakcije podlage med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; R – Pearsonov koeficient 
povezanosti; p – statistična značilnost (testa povezanosti). 
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Med stojo na srednje stabilni T-deski (STAB 2) smo ugotovili tudi statistično značilno 
pozitivno povezanost med relativno spremembo hitrosti gibanja OSRP, glede na vrednosti med 
ohranjanjem ravnotežja na STAB 1, in relativno spremembo kotne hitrosti v sklepih, glede na 
vrednosti med ohranjanjem ravnotežja na STAB 1, v gležnju (R = 0,60; p < 0,01; tabela 34), v 
kolenu (R = 0,48; p < 0,05; tabela 34) in v kolku (R = 0,56; p <0,01; tabela 34). 
 
Prav tako smo med stojo na najmanj stabilni T-deski (STAB 3) ugotovili statistično značilno 
pozitivno povezanost med relativno spremembo hitrosti gibanja OSRP, glede na vrednosti med 
ohranjanjem ravnotežja na STAB 1, in relativno spremembo kotne hitrosti v sklepih, glede na 
vrednosti na STAB 1, v gležnju (R = 0,67; p <0,01; tabela 35), v kolenu (R = 0,53; p < 0,05; 
tabela 35) in v kolku (R = 0,66; p <0 ,01; tabela 35). 
 
Tabela 34 
Povezanost med relativno spremembo kotne hitrosti v izbranem sklepu in relativno 
spremembo hitrosti gibanja OSRP na STAB 2, glede na njuni vrednosti med ohranjanjem 
ravnotežja na STAB 1  
 relGLEŽENJ relKOLENO relKOLK 










Opomba. Rel – relativna sprememba izbrane spremenljivke, glede na vrednosti na STAB 1; 
GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v kolenu; KOLK 
– kotna hitrost gibanja v kolku; OSRP – hitrost gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med 
ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; R – Pearsonov koeficient povezanosti; p – statistična 





Povezanost med relativno spremembo kotne hitrosti v izbranem sklepu in relativno 
spremembo hitrosti gibanja OSRP na STAB 3, glede na njuni vrednosti med ohranjanjem 
ravnotežja na STAB 1  
 relGLEŽENJ relKOLENO relKOLK 
 R (p) R (p) R (p) 
 
relOSRP   
 
 




0,66 (˂ 0,001) 
Opomba. Rel – relativna sprememba izbrane spremenljivke, glede na vrednosti na STAB 1; 
GLEŽENJ – kotna hitrost gibanja v gležnju; KOLENO – kotna hitrost gibanja v kolenu; KOLK 
– kotna hitrost gibanja v kolku; OSRP – hitrost gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med 
ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski; R – Pearsonov koeficient povezanosti; p – statistična 




Cilj disertacije je bil proučiti aktivacijo mišic goleni (velike mečne mišice, lateralne glave 
dvoglave mečne mišice in sprednje golenične mišice) ter mišic stegna (preme stegenske mišice 
in dvoglave stegenske mišice), s pripadajočimi kotnimi hitrostmi v gležnju, kolenu in kolku 
med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski, ki je bila nestabilna v sagitalni ravnini, in 
odgovoriti na vprašanje, ali je lahko mišična aktivacija ustrezna mera relativne intenzivnosti 
ravnotežne naloge.  
 
Rezultati naše študije nakazujejo, da: (1) pri vseh stopnjah stabilnosti T-deske preizkušanci 
uporabljajo strategijo gležnja, ki jo dopolnjujejo s strategijo kolka, (2) pri vseh stopnjah 
stabilnosti T-deske največjo aktivacijo doseže sprednja golenična mišica (TA), (3) daljši čas 
aktivnega  ohranjanja unilateralne stoje na T-deski dosežejo tisti posamezniki, ki učinkoviteje 
uporabljajo gleženjsko strategijo (več korekcijskih gibanj v gležnju) (tabela 25) in imajo večjo 
aktivacijo dvoglave stegenske mišice (BF) (tabeli 21 in 22), (4) manjša stopnja stabilnosti T-
deske v sagitalni ravnini poveča predvsem aktivacijo stegenskih mišic in kotno hitrost v kolku, 
(5) so med stopnjami stabilnosti T-deske večje razlike v velikosti aktivacije med stegenskimi 
kot med goleničnimi mišicami, (6) je kljub večjim razlikam v aktivaciji stegenskih mišic med 
stopnjami stabilnosti T-deske hitrost gibanja OSRP (intenzivnost) statistično značilno pozitivno 
povezana samo z velikostjo aktivacije sprednje golenične mišice (TA) med stojo na STAB 1, 
na STAB 2 in STAB 3 pa je na meji statistične značilnosti (tabele 26–28).  
 
Zaključimo lahko, da je sprememba gibalnega vzorca za ohranjanje drže in ravnotežja (tj. 
gibalne strategije) v unilateralni stoji na T-deski, gibljivi v sagitalni ravnini, najverjetneje boljši 
pokazatelj relativne intenzivnosti ravnotežne naloge, saj so razlike v aktivaciji sprednje 
golenične mišice (TA), ki je edina mišica, ki kaže povezanost ali tendenco povezanosti s 
hitrostjo gibanja OSRP, najmanjše.  
5.1 Ponovljivost izbranih spremenljivk 
Cilj je bil preveriti ponovljivost ohranjanja ravnotežnega položaja unilateralne stoje na T-deski 
iste stabilnosti. Merski postopek je ponovljiv in s tem zanesljiv, če pri ponovljenih merjenjih (v 
enakih pogojih) daje vedno enake rezultate (Ferligoj, Leskošek in Kogovšek, 1995). 
Ponovljivost kinematičnih parametrov nihanja T-deske v enakem pogoju ohranjanja 
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unilateralne stoje na njej je bila za nadaljevanje disertacije ključnega pomena, saj je bila tako 
zagotovljena enaka absolutna intenzivnost ravnotežne naloge v enakem pogoju stabilnosti. 
Poudariti je potrebno, da je premikanje T-deske v sagitalni ravnini lahko računalniško vodeno 
ali pa se T-deska giba zaradi aktivnega prenašanja telesne teže (kot je bilo izvedeno v naši 
raziskavi). Takšno premikanje deske je lahko veliko bolj variabilno in manj ponovljivo. Kljub 
temu smo ugotovili, da je bila ponovljivost kinematičnih parametrov nihanja T-deske treh 
ponovitev odlična ali visoka. Natančneje: ponovljivost poti (°) nihanja T-deske v sagitalni 
ravnini je bila odlična (ICC = 0,92–0,96; tabela 2) v vseh treh pogojih stabilnosti (STAB 1–3), 
prav tako smo izračunali odlično ponovljivost za kotno hitrost (°/s) nihanja T-deske v STAB 1 
in 2 (ICC = 0,93 do 0,95; tabela 3), medtem ko je bila ponovljivost v STAB 3 visoka (ICC = 
0,87; tabela 3). Ti rezultati potrjujejo visoko in odlično ponovljivost nihanja T-deske znotraj 
enakega pogoja stabilnosti, čeprav gibljivost deske ni računalniško krmiljena, temveč nastaja 
kot posledica aktivnega prenašanja telesne teže preizkušancev.  
 
Tudi znanstvena literatura poroča o podobni ponovljivosti dinamičnih testov ravnotežja, in sicer 
sta Hyong in Kim (2014) pokazala, da je ponovljivost testa dosegov z nogo v različne smeri 
visoka do odlična (ICC > 0,87). Test dosegov z nogo v različne smeri je test, pri katerem 
preiskovanec ohranja ravnotežje na stabilni podlagi in na eni nogi, medtem ko z drugo nogo 
sega čim dlje v različne smeri. Podobno se izvaja tudi Y-test, pri katerem so Greenberg, Barle, 
Glassmann in Jung (2019) prav tako pokazali odlično ponovljivost (ICC > 0,96). Razlika med 
izvajanjem unilateralne stoje na T-deski in unilateralne stoje zgoraj omenjenih testov je v 
stabilnosti podlage. Medtem ko se podlaga med doseganjem z nogo v različne smeri ne premika, 
je bila podlaga v naši raziskavi gibljiva v sagitalni ravnini. Gibljivost podlage lahko spreminja 
senzorne prilive in zahteva učinkovitejšo prilagoditev senzorne integracije med ohranjanjem 
unilateralne stoje na T-deski, kar lahko poveča variabilnost izvedbe izbrane naloge in poslabša 
njeno ponovljivost. Potrebno je poudariti, da bi se večja variabilnost izvedbe unilateralne stoje 
pokazala tudi v manjši ponovljivosti: (1) časa aktivnega ohranjanja stoje na T-deski, (2) števila 
izgub ravnotežnega položaja (prijemov stikala) in (3) hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije 
podlage (OSRP). Vendar so rezultati naše študije, kljub pričakovani večji variabilnosti izvedbe 
RN, pokazali, da je bila ponovljivost časa aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski 
visoka ali odlična (ICC > 0,86; tabela 4), to pa velja tudi za ponovljivost števila izgub 
ravnotežnega položaja (ICC > 0,76; tabela 5) in hitrost oprijemališča sile reakcije podlage med 
ohranjanjem unilateralne stoje (ICC > 0,81; tabela 6). Tudi druge študije so pokazale na visoko 
in odlično ponovljivost parametrov gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med izvedbo 
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ravnotežne naloge na pritiskovni plošči (Bauer, Gröger, Rupprecht in Gassmann, 2008; Baldini, 
Nota, Assi, Ballanti in Cozza, 2013). 
 
Odlična ponovljivost hitrosti gibanja OSRP med unilateralno stojo se kaže kot ustrezen 
parameter za določanje absolutne intenzivnosti RN, saj so raziskave že pokazale, da je ta 
parameter tudi dovolj občutljiv za razvrščanje RN glede na njihovo težavnost. Tako zasledimo 
študijo Muehlbauer idr. (2012), v kateri so avtorji razvrstili ravnotežne naloge s pomočjo 
parametrizacije gibanja oprijemališča sile reakcije podlage (OSRR) in pokazali, da se s 
težavnostjo ravnotežnih nalog, tj. z zmanjševanjem podporne površine in zmanjševanjem 
senzornega priliva, sistematično povečuje tudi hitrost gibanja OSRP. Podobno ugotavljajo tudi 
Lemos idr. (2015), ki so pokazali, da se je pot OSRP podaljšala, ko so preizkušanci prešli iz 
široke v ozko postavitev stopal med bilateralno stojo ali v tandemsko stojo.  
 
Ponovljivost absolutnih (V) in normaliziranih RMS (%) vrednosti površinskega EMG signala 
velike mečne mišice (SO) je bila odlična (obe ICC > 0,96; tabeli 7 in 12). Odlično ponovljivost 
smo izračunali tudi za absolutne in normalizirane vrednosti RMS dvoglave mečne mišice (GA) 
(ICC > 0,96 za absolutne RMS in ICC > 0,99 za normalizirane RMS vrednosti, tabeli 8 in 13). 
Nekoliko nižja, vendar še vedno odlična, je bila ponovljivost absolutnih (ICC > 0,92; tabela 9) 
in normaliziranih RMS (ICC > 0,90; tabela 14) vrednosti površinskega EMG signala sprednje 
golenične mišice (TA). Najmanj ponovljivo je bilo obnašanje preme stegenske mišice (RF) v 
pogoju najmanjše stabilnosti (STAB 3; tabeli 10 in 15), vendar so bile vrednosti ICC 
koeficientov tako za absolutne kot za normalizirane vrednosti RMS še vedno višje od 0,88 
(tabeli 10 in 15). Ponovljivost absolutnih (tabela 11) in normaliziranih vrednosti RMS (tabela 
16) površinskega EMG signala dvoglave stegenske mišice (BF) pa je bila zopet odlična (ICC > 
0,97 za absolutne in ICC > 0,94 za relativne RMS vrednosti). Tudi študija Horstmann, 
Gollhofer in Dietz (1988) je preverjala intraindividualno in interindividualno variabilnost 
elektromiografskega (EMG) signala (absolutnih in normaliziranih vrednosti) dvoglave mečne 
mišice (GA), velike mečne mišice (SO) in sprednje golenične mišice (TA) med stojo in med 
nenadnimi pomiki podporne površine v smeri nazaj. Avtorji omenjene študije zaključujejo, da 
so normalizirane vrednosti površinskega EMG signala med bilateralno stojo in aplikacijo 
nenadne motnje ponovljive (r ≥ 0,85; vsi p < 0,001) in kot take predstavljajo ustrezno mero za 
proučevanje mišične aktivacije med ohranjanjem drže in ravnotežja med bilateralno stojo in 
aplikacijo nenadnih motenj s premikom podporne površine (Horstmann idr., 1988).  
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5.2 Razlike v kinematičnih parametrih nihanja T-deske in razlike v parametrih 
aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na njej 
Cilj disertacije je bil sistematično povečevati absolutno intenzivnost unilateralne stoje na T-
deski, zato smo z manipulacijo pene pod desko (slika 9) sistematično zmanjševali togost 
sistema. Večja kot je bila dolžina pene pod desko, večje je bilo dušenje nihanja v sagitalni 
ravnini. V primeru, da je bila deska podložena po celotni širini (vseh 25 cm), je bilo nihanje 
deske najbolj zadušeno in ohranjanje unilateralne stoje na njej najlažje, ta pogoj smo 
poimenovali STAB 1. V primeru, da je bila deska podložena samo 12,5 cm, je bilo nihanje 
deske že manj dušeno in ohranjanje unilateralne stoje težje, ta pogoj smo poimenovali STAB 
2. V primeru, da pod desko ni bilo pene, ni bilo dodatnega dušenja, kar je povzročilo, da je bilo 
ohranjanje unilateralne stoje na njej najtežje. Ta pogoj smo poimenovali STAB 3. Kljub temu, 
da smo nihanje deske dušili s peno, pa rezultati kotne hitrosti nihanja deske potrjujejo, da smo 
absolutno intenzivnost unilateralne stoje uspešno povečevali v skladu s ciljem disertacije. 
Povprečna kotna hitrost nihanja T-deske v sagitalni ravnini med največjo stabilnostjo (STAB 
1) je znašala 12,6 ± 6,1 °/s, med srednjo stabilnostjo (STAB 2) je bila 17,7 ± 5,2 °/s, med 
najmanjšo stabilnostjo (STAB 3) pa je dosegla 19,2 ± 5,2 °/s. V povprečju se je tako kotna 
hitrost nihanja T-deske med unilateralno stojo v STAB 2 povečala za 63,5 % (p < 0,001; slika 
19) glede na STAB 1, medtem ko se je v STAB 3 povečala za 90,8 % (p < 0,001; slika 19). 
Kljub nekoliko nižjemu povečanju kotne hitrosti nihanja T-deske med unilateralno stojo iz 
STAB 2 v STAB 3 pa je bilo le-to statistično značilno (p < 0,05; slika 19). Rezultati tako 
potrjujejo, da je bilo apliciranje motnje preko gibajoče se T-deske dokaj sistematično, kar se je 
posledično odrazilo tudi v skrajševanju aktivnega časa ohranjanja unilateralne stoje in številu 
izgub ravnotežnega položaja v STAB 2 in STAB 3.  
 
Natančneje: upravljanje drže in ravnotežja med unilateralno stojo na T-deski v pogojih STAB 
2 in STAB 3 je bilo zahtevnejše, saj je bil povprečni čas aktivnega ohranjanja stoje med STAB 
1 17,8 ± 2,0 sekunde, med STAB 2 je bil 15,7 ± 2,3 sekunde in med stanjem na najmanj stabilni 
deski (STAB 3) le še 13,6 ± 1,9 sekunde. Sposobnost ohranjanja unilateralne stoje je bila 
sistematično okrnjena zaradi manjše stabilnosti T-deske v sagitalni ravnini, saj je prišlo do 
statistično značilnega znižanja aktivnega časa unilateralne stoje za 11,7 % v pogoju STAB 2 
(p < 0,001; slika 20) in za ~22,8 % v pogoju STAB 3 (p < 0,001; slika 20), glede na STAB 1. 
Predvsem STAB 3 je predstavljala tako veliko motnjo ravnotežnega položaja, da se je pojavila 
strategija, ki je zahtevala vzpostavitev nove podporne ploskve (Shumway-Cook in Woollacott, 
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2017). To so preizkušanci dosegli tako, da so s hitrim premikom okončine (roke) na stojalo 
ponovno poravnali podporno ploskev pod padajoče TT (Shumway-Cook in Woollacott, 2017). 
Povprečna števila prijemov stojala, tj. izgub ravnotežja med ohranjanjem unilateralne stoje, so 
bila: 2,2 v STAB 1, 3,9 v STAB 2 in 5,6 v STAB 3.  
 
Ustrezno sistematično povečevanje absolutne intenzivnosti unilateralne stoje od STAB 1 do 
STAB 2 in do STAB 3 se zrcali tudi v spremembah hitrosti gibanja OSRP med izbranimi pogoji 
stabilnosti. Povprečna hitrost gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med unilateralno stojo 
je bila v STAB 1 0,21 m/s, v STAB 2 0,24 m/s in v STAB 3 0,27 m/s. Številne raziskave 
so že pokazale, da zmanjšana podporna površina in/ali zmanjšan vidni priliv poveča hitrost 
gibanja OSRP (Amiridis, Hatzitaki in Arabatzi, 2003; Era idr., 2006; Muehlbauer idr., 2012). 
Dovolj je že majhna sprememba v velikosti ali trdnosti opore (povečanje kotne hitrosti nihanja 
T-deske v STAB 2 in STAB 3), da pride do statistično značilnega povečanja hitrosti gibanja 
OSRP v STAB 2 in STAB 3. Povečanje hitrosti gibanja OSRP v STAB 2 in STAB 3 je 
najverjetneje neposredna posledica večje anterio-posteriorne nestabilnosti T-deske, ki poveča 
gibanje TT (Muehlbauer idr., 2012). To pa poleg spremembe hitrosti gibanja OSRP lahko 
privede tudi do spremembe strategij, ki so jih preizkušanci uporabljali za ohranjanja 
ravnotežnega položaja v unilateralni stoji na nestabilni T-deski. Natančneje: učinkovito 
ohranjanje ravnotežnega položaja v unilateralni stoji zahteva, da projekcija TT ostane znotraj 
mej stabilnosti. Da to dosežemo, pa lahko uporabimo različne gibalne strategije (strategijo 
gležnja, kolka, mešano strategijo in/ali strategijo vzpostavljanja nove podporne ploskve) 
(Horak in Nashner, 1986).  
5.3 Gibalne strategije med unilateralno stojo na T-deski  
Cilj je bil ugotoviti, ali se gibalne strategije ohranjanja unilateralne stoje na T-deski razlikujejo 
glede na različne stopnje stabilnosti T-deske. Rezultati naše študije nakazujejo, da so gibalne 
strategije v sagitalni ravnini med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski podobne in niso 
odvisne od kotne hitrosti nihanja T-deske (tj. njene stabilnosti). 
 
Natančneje: v vseh pogojih stabilnosti T-deske je največjo aktivacijo med unilateralno stojo 
dosegla sprednja golenična mišica (TA). Njena aktivacija je znašala od ~42,5 % do ~49,8 % 
največje RMS vrednosti EMG signala. Tudi aktivaciji velike in dvoglave mečne mišice (SO in 
GA) sta bili višji (od ~21,5 % do ~25,9 % za SO in od ~36,7 % do ~42,0 % za GA), kot sta bili 
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aktivaciji preme (RF) in dvoglave stegenske mišice (BF) v vseh pogojih unilateralne stoje na 
T-deski. Njuni aktivaciji sta znašali: od ~12,5 % do ~16,0 % največje RMS vrednosti EMG 
signala za premo (RF) in od ~15,0 % do ~21,1 % največje RMS vrednosti EMG signala za 
dvoglavo stegensko mišico (BF). Tudi druge raziskave poročajo o povečani aktivaciji sprednje 
golenične mišice (TA), velike mečne mišice (SO) in dvoglave mečne mišice (GA) na 
nestabilnih površinah (Wolburg idr., 2016; Cimadoro, Paizis, Alberti in Babault, 2013; 
Borreani idr., 2013). Rezultati so pričakovani, saj so mišice goleni tiste, s katerimi uravnavamo 
premike OSRP v sagitalni ravnini. Natančneje: v primeru gleženjske strategije se pri premiku 
telesa (trupa) v smeri naprej aktivira velika mečna mišica (SO), medtem ko se pri premiku telesa 
nazaj aktivira sprednja golenična mišica (TA). Njuna vloga je ustvarjanje navora v gležnju, kar 
premakne OSRP ter posledično ustvari vztrajnostni moment, ki pospeši TT (Hof, 2007). To 
povzroči, da se TT vrne nad podporno ploskev (Ivanenko, Levik, Talis in Gurfinkel, 1997).  
 
Rezultati naše študije so konsistentni z rezultati drugih študij, saj nakazujejo, da so preizkušanci 
za ohranjanje unilateralne stoje na T-deski uporabljali prevladujočo gleženjsko strategijo. Zanjo 
je značilno, da se distalne mišice, ki uravnavajo gibanje v gležnju [sprednja golenična mišica 
(TA), velika mečna mišica (SO) in dvoglava mečna mišica (GA)], aktivirajo v večji meri kot v 
kolku (Horak in Nashner, 1986), kar je razvidno tudi iz rezultatov naše študije (slika 22). To 
strategijo sicer uporabimo, kadar so motnje iz okolja manjše, saj že z majhno rotacijo v gležnju 
omogočimo ustrezen horizontalni premik TT v sagitalni ravnini (Horak, 1987), ker se pri 
gleženjski strategiji premik glave dogaja vzporedno s premikom kolka in se telo obnaša kot 
narobe obrnjeno enojno nihalo (enojni segment) (Crétual, 2015). Zaradi geometrije človeškega 
telesa je tako preciznost gleženjske strategije večja od kolčne (saj že manjša rotacija v gležnju 
povzroči velik horizontalni pomik OSRP in s tem premik TT), vendar je zato lahko manj 
zanesljiva, ker že majhna napaka v oceni aktivacije goleničnih mišic lahko privede do velikih 
odstopanj v gibanju TT v horizontalni smeri (Latash, 2008). Gleženjska strategija je 
preciznejša, kolčna pa varnejša, zato pri večjih motnjah starejše osebe uporabljajo predvsem 
kolčno strategijo, čeprav je potrebno premikati večjo maso (Latash, 2008), ko izvajajo rotacijo 
trupa v kolku.  
 
Medtem ko je bila aktivacija goleničnih mišic med unilateralno stojo statistično značilno večja 
od aktivacije stegenskih mišic, pa so bile razlike v kotnih hitrostih v gležnju in v kolku  nekoliko 
manjše. Ugotovili smo, da sta bili kotni hitrosti v gležnju in kolku med unilateralno stojo 
statistično značilno večji kot v kolenu, ne glede na to, ali so preizkušanci stali na najbolj (STAB 
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1) ali na najmanj stabilni (STAB 3) T-deski. Preizkušanci so opravili podobno število 
korekcijskih gibanj v kolku in gležnju, medtem ko je bila strategija kolena (spuščanja TT) manj 
opažena. Verjetno ohranjanje drže in ravnotežja na nestabilni površini ne more biti v celoti 
upravljano samo s prednastavljenim kotom v gležnju ali uravnavanjem navora v tem sklepu 
(Ivanenko idr., 1997). Tudi raziskavi Riemann idr. (2003) ter van Dieën idr. (2015) poročata, 
da posamezniki med unilateralno stojo na mehkih površinah in večosno gibljivih ravnotežnih 
deskah uporabljajo obe strategiji ohranjanja ravnotežja: (1) gležnja in (2) kolka. Zato avtorji 
omenjenih študij zaključujejo, da se človeško telo v unilateralni stoji obnaša kot večsegmentni 
sistem (Riemann idr., 2003). Prednost večsegmentnega sistema pred enosegmentnim sistemom 
(enojnim nihalom) je v zmanjšanju sile inercije, ki jo lahko ima večja masa, in v večjem dušenju 
gibanja telesnih segmentov, kar tudi znižuje zahtevo po zavestni mišični aktivaciji (Fitzpatrick, 
Gorman, Burke in Gandevia, 1992).  
 
Videti je, da so preizkušanci v naši študiji sicer uporabljali gleženjsko strategijo ohranjanja drže 
in ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski, dopolnjevali pa so jo s strategijo kolka (Hof, 2007). 
Vendar tendenca pozitivne povezanosti med kotno hitrostjo v gležnju in časom ohranjanja 
unilateralne stoje na najmanj stabilni T-deski (R = 0,40, p = 0,052) nakazuje, da so bili 
uspešnejši tisti posamezniki, pri katerih je prevladovala gleženjska strategija. Natančneje: tisti 
preizkušanci, ki so tudi v pogoju STAB 3 (najmanjša stabilnost T-deske) uspeli ohranjati držo 
in ravnotežje s prevladujočo gleženjsko strategijo, so bili uspešnejši. To potrjuje tudi študija 
van Dieën idr. (2015), katere cilj je bil ugotoviti spremembe gibalnih strategij enonožne stoje 
na nestabilni površini v frontalni ravnini zaradi kratkotrajnega treninga (30 minut). Študija je 
pokazala nižjo aktivacijo mišic [srednje zadnjične mišice (m. gluteus medius) in velike 
primikalke (m. adductor longus)], kar so avtorji pripisali učinkovitejši uporabi gleženjske 
strategije in manjši uporabi kolčne strategije za kontrolo TT na nestabilni površini zaradi 
učenja. Tudi preizkušanci v naši študiji, ki so že znali izvajati več korekcijskih gibov v gležnju, 
so dalj časa ohranjali unilateralno stojo na najmanj stabilni T-deski (STAB 3). Pozitivna 
povezanost med aktivacijo dvoglave stegenske mišice (BF) in časom ohranjanja drže in 
ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski srednje in najmanjše stabilnosti (rho = 0,41−0,42; za 
obe stabilnosti p < 0,05) pa najverjetneje ne nakazuje uporabe kolčne strategije, temveč kaže, 
da večja aktivacija dvoglave stegenske mišice (BF) preprečuje rotacijo trupa v smeri naprej in 
posledično prepreči, da bi prišlo do prevelikih pospeškov TT oz. motenj ravnotežnega položaja 
(prevelika inercija trupa zaradi velike mase), kar omogoči mišicam gležnja, da s svojo 
aktivacijo zagotovijo dovolj navora za ohranjanje TT nad podporno ploskvijo. Tudi raziskava 
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Silva, Mrachacz-Kersting, Oliveira in Kersting (2018) je pokazala, da tisti preizkušanci, ki bolje 
nadzorujejo mišice trupa in kolka, učinkoviteje ohranjajo stojo na večosno gibljivih ravnotežnih 
deskah.  
 
Tudi Amiridis idr. (2003) poročajo, da zdravi odrasli v unilateralni stoji uporabljajo pretežno 
gleženjsko strategijo, medtem ko starejši uporabijo tudi strategijo kolka (Amiridis idr., 2003). 
V svoji študiji smo pričakovali, da bo večja kotna hitrost T-deske povzročila večje motnje 
ravnotežnega položaja zaradi naslednjih dejavnikov: (1) večjih in hitrejših horizontalnih 
pomikov TT in (2) prerazporeditve senzornega priliva (Horak in Nashner, 1986; Otten, 1999; 
Riemann idr., 2003). Raziskave so že pokazale, da prerazporeditev senzornega priliva lahko 
spremeni strategije za ohranjanje ravnotežja. Natančneje: Kuo, Speers, Peterka in Horak (1998) 
so preverjali, ali sprememba senzornega priliva med ravnotežno nalogo, poleg večjega nihanja 
TT, spremeni tudi gibalne strategije za ohranjanje drže in ravnotežja. Na vzorcu 14 zdravih 
odraslih, starih med 22 in 35 let, so ugotovili, da se med testom senzorne organizacije, in sicer 
v pogoju 5 (zaprte oči, premik podporne ploskve) in v pogoju 6 (optokinetična stimulacija, 
premik podporne ploskve), poveča nihanje TT, spremenijo pa se tudi gibalne strategije 
ohranjanja drže in ravnotežja. Rezultati te študije so pokazali, da tudi sprememba senzornega 
priliva, ne samo velikost motnje, lahko povzroči, da preizkušanci v večji meri ohranjajo TT nad 
PP s strategijo kolka. Znano je, da s kolčno strategijo uravnavamo držo in ravnotežje pri velikih 
motnjah ravnovesja oz. (1) kadar se podporna ploskev premika z večjo hitrostjo in/ali je (2) 
krajša od dolžine stopal. Oseba, ki uporablja strategijo kolka, zgornji del telesa (zgornje 
okončine, trup, glavo) premika v nasprotni smeri kot spodnji del (spodnje okončine) (Horak, 
1987; Winter, 1995). Za razliko od gleženjske strategije, pri kateri oseba s premikanjem OSRP 
kontrolira pospeške in premike TT, pri kolčni strategiji TT relativno miruje, oseba pa s premiki 
telesnih segmentov ustvarja vztrajnostni moment okoli TT in tako ohranja njegov položaj 
(Horak in Nashner, 1986). Tako enosegmentni model, ki ponazarja gleženjsko strategijo, 
nadomesti večsegmentni model, s katerim ponazorimo kolčno strategijo. 
 
Pričakovali smo, da bo višja kotna hitrost nihanja T-deske v STAB 2 in STAB 3 povzročila 
prerazporeditev senzornih informacij ter prilagoditev senzorne integracije, kar bi se posledično 
lahko pokazalo tudi v spremembi strategije za ohranjanje unilateralne stoje na gibljivi T-deski. 
Med ohranjanjem ravnotežja na trdni podlagi, s spremembo navora v gležnju, pride do 
takojšnjih in sorazmernih sprememb položaja OSRP, ki tudi sorazmerno pospeši TT. Na 
nestabilni površini navor v gležnju ravno tako spremeni pozicijo OSRP, vendar s premikom 
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ravnotežne deske ali z deformacijo podporne površine (mehka blazina) (van Dieën idr., 2015). 
Tako zaradi dinamike podporne površine odnos med navorom v gležnju in premikom TT med 
ohranjanjem stoje na T-deski ni enak kot na trdni površini. Priliv iz somatosenzornega sistema, 
na osnovi katerega gradimo telesno shemo v OŽS, ni več popolnoma jasen, ker spremembe v 
dolžini mišic nog niso več koherentne s spremembami orientacije telesa glede na vlek 
gravitacije (Kiers, van Dieën, Dekkers, Wittink in Vanhees, 2013). Tudi do spremembe priliva 
somatosenzornih graviceptorjev pride zato, ker je podlaga mehka ali gibljiva (Pasma, Boonstra, 
Campfens, Schouten in van der Kooij, 2012). Nestabilna ali mehka podlaga torej lahko povzroči 
prerazporeditev senzornih informacij in spremembo strategije za uravnavanje drže in 
ravnotežja. V svoji študiji smo pričakovali, da bo največja nestabilnost T-deske zahtevala 
premik k strategiji kolka. Vendar na osnovi rezultatov te študije lahko ugotovimo, da so 
preizkušanci uporabljali obe strategiji, tj. gleženjsko in kolčno, ne glede na pogoje stabilnosti. 
Kljub sistematičnemu povečevanju nihanja T-deske preizkušanci v večji meri uporabljajo 
strategijo gležnja, medtem ko si s strategijo kolka samo pomagajo, ko postanejo hitrosti nihanja 
višje in strategija gležnja ne zadostuje več. Rezultati naše študije tudi potrjujejo, da omenjeni 
strategiji nista dve ekstremni situaciji ohranjanja ravnotežja v unilateralni stoji, temveč dve 
koeksistenčni strategiji upravljanja drže in ravnotežja v unilateralni stoji na gibljivi površini 
(Creath idr., 2005). 
5.4 Intenzivnost unilateralne stoje na T-deski 
Cilj disertacije je bil tudi ugotoviti, ali je lahko normalizirana amplituda površinskega EMG 
signala mišic nog med ohranjanjem unilateralne stoje mera relativne intenzivnosti ravnotežne 
naloge, zato smo sistematično povečevali absolutno intenzivnost unilateralne stoje na T-deski. 
Kotna hitrost nihanja T-deske v sagitalni ravnini se je med srednjo stabilnostjo povečala za 
63,5 % (p < 0,001; slika 19), glede na STAB 1, medtem ko se je v STAB 3 povečala za 
90,8 % (p < 0,001; slika 19). Čeprav je bilo povečanje kotne hitrosti nihanja T-deske med 
unilateralno stojo iz STAB 2 v STAB 3 nekoliko manjše, pa je bilo statistično značilno (p < 
0,05; slika 19). 
 
Kinematična parametra, s katerima smo opisali nihanje T-deske in hitrost gibanja OSRP, 
kažeta, da se je aplikacija motenj med unilateralno stojo na T-deski treh stabilnosti postopoma 
povečevala. Prav tako je prišlo do večje aktivacije vseh spremljanih goleničnih in stegenskih 
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mišic (slike 24−28), medtem ko je bilo povečanje kotnih hitrosti v gležnju manj izrazito (slike 
29−31). 
 
Pri tem je potrebno poudariti, da je bilo povečanje aktivacije stegenskih mišic (sliki 27, 28) 
izrazitejše kot povečanje goleničnih mišic (slike 24−26). Natančneje: aktivacija preme 
stegenske mišice (RF) med unilateralno stojo v STAB 2 in STAB 3 se je povečala za 23,3 % 
oz. ~36,0 % (obe p < 0,01; slika 27), v primerjavi z njeno aktivacijo v STAB 1. Aktivacija 
dvoglave stegenske mišice (BF) med unilateralno stojo v STAB 2 in STAB 3 se je povečala za 
38,0 % (p < 0,01; slika 28) oz. ~73,0 % (p < 0,001; slika 28), v primerjavi z njeno aktivacijo 
v STAB 1. Povečanje aktivacije goleničnih mišic pa je bilo nekoliko manjše. Aktivacija najbolj 
aktivne mišice med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski, sprednje golenične mišice (TA), 
se je statistično značilno povečala samo v STAB 3 (25,0 %; p < 0,05; slika 26), v primerjavi 
s STAB 1. Povečanje aktivacije dvoglave mečne mišice (GA) med stojo je bilo sicer statistično 
značilno, vendar nekoliko manjše, saj je znašalo 12,6 % (p < 0,05; slika 25) v STAB 2 in ~19,2 
% v STAB 3 (p < 0,05; slika 25), v primerjavi s STAB 1. Podobno povečanje aktivacije velike 
mečne mišice (SO) med unilateralno stojo smo ugotovili tudi v STAB 2 (19,7 %; p < 0,01; 
slika 24) in STAB 3 (24,6 %, p < 0,05; slika 24), v primerjavi s STAB 1. Aktivacija goleničnih 
mišic, še posebej sprednje golenične mišice (TA), je očitno dosegla plato; nadaljnje 
povečevanje absolutne intenzivnosti je nekoliko močneje povečalo predvsem aktivacijo 
stegenskih mišic. 
 
Do podobnih ugotovitev so prišli tudi v raziskavi Wolburg idr. (2016), kjer so preverjali velikost 
aktivacije goleničnih [velika mečna mišica (m. soleus), medialna glava mečne mišice (m. 
gastrocnemius medialis), sprednja golenična mišica (m. tibialis anterior), dolga mečna mišica  
(m. peroneus longus)] in stegenskih mišic [medialna široka mišica (m. vastus medialis), 
lateralna široka mišica (m. vastus lateralis), dvoglava stegenska mišica (m. biceps femoris), 
polkitasta mišica (m. semitendinosus)] med unilateralno stojo na ravnotežnih deskah različnih 
stabilnosti. Ugotovili so, da povečanje nestabilnosti podlage povečuje aktivacijo vseh zgoraj 
naštetih mišic, vendar tudi natančen pregled njihovih rezultatov pokaže, da je bilo povečanje 
aktivacije stegenskih mišic podobno, povečanje aktivacije goleničnih mišic pa manjše in bolj 
selektivno (podobno kot v naši študiji). Sposobnost kontrole trupa in navorov v kolčnem sklepu 
je odločujoč dejavnik uspešnega upravljanja drže in ravnotežja med unilateralno stojo na T-
deskah, ki nihajo z višjimi kotnimi hitrostmi (Wolburg idr., 2016). To potrjujejo tudi rezultati 
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naše študije, saj se je s povečevanjem nestabilnosti T-deske med unilateralno stojo na njej 
povečala predvsem aktivacija dvoglave stegenske mišice  (BF) in preme stegenske mišice (RF) 
(sliki 27 in 28). Prav tako se pojavijo statistično značilne razlike samo v kotnih hitrostih v kolku 
med unilateralno stojo v STAB 2 in STAB 3 (obe p < 0,05; slika 31), v primerjavi s kotno 
hitrostjo v kolku med stojo v STAB 1, kotna hitrost v gležnju in kolenu pa se v STAB 2 in 
STAB 3 ne spreminja statistično značilno različno (sliki 29 in 30), v primerjavi s kotno hitrostjo 
gležnja in kolena v STAB 1.  
 
Medtem ko je gleženjska strategija za ohranjanje drže in ravnotežja v unilateralni stoji na trdni 
podlagi dovolj učinkovita, pa morajo v trenutku manj zanesljivega proprioceptivnega priliva 
(višjih kotnih hitrosti nihanja T-deske) senzorično-motorični sistemi dodati drugo strategijo, tj. 
strategijo kolka, ki omogoča hitrejše korekcije ravnotežja oziroma premikanja težišča, vendar 
je nekoliko manj natančna (Ivanenko, Levik, Talis in Gurfinkel, 1997). S povečevanjem hitrosti 
nihanja T-deske v unilateralni stoji samo stabilizacija sklepa blizu vira motnje (gležnja) ni več 
dovolj učinkovita, da bi preizkušanci lahko ohranjali unilateralno stojo, zato se dodatno poveča 
aktivacija preme in dvoglave stegenske mišice (RF in BF), kar pa ni samo posledica večje 
motnje TT, temveč tudi posledica drugačnih senzornih strategij, ki lahko nastane zaradi manj 
zanesljivih proprioceptivnih informacij (Hytönen, Pyykkö, Aalto in Starck, 1993). Hitrejši 
nagib T-deske nazaj zaradi manj uspešne gleženjske strategije je pri preizkušancih privedel do 
kompenzatorne aktivacije preme stegenske mišice (RF), medtem ko je nagib T-deske naprej 
povzročil kompenzatorno aktivacijo dvoglave stegenske mišice (BF) (Winter, 1995). Pri 
zmanjšani stabilnosti T-deske strategija gležnja očitno doseže plato, zato postane pomembnejša 
tudi strategija kolka, ki s pomočjo aktivacije upogibalk in iztegovalk kolka učinkovito ohranja 
TT nad podporno površino (Winter, 1995). Vendar povečana aktivacija stegenskih mišic in/ali 
sprememba strategije iz gleženjske v kolčno ni nujno odraz višje relativne intenzivnosti RN, saj 
nismo ugotovili povezanosti med absolutno hitrostjo gibanja OSRP in velikostjo aktivacije 
stegenskih mišic. Samo višja aktivacija sprednje golenične mišice (TA) je bila povezana z 
absolutno hitrostjo gibanja OSRP med unilateralno stojo na T-deski največje stabilnosti (R = 
0,56; p < 0,01), medtem ko je bila njuna povezanost med stojo na T-deski srednje in najmanjše 
stabilnosti na meji statistične značilnosti (R = 0,35; p = 0,098 in R = 0,38; p = 0,068). To 
potrjujejo tudi rezultati študije Runge idr. (1999), v kateri so ugotovili, da strategiji kolka in 
gležnja nista ločeno nadzorovani ter da se ne vključujeta vedno po principu velikosti in hitrosti 
motenj, ki delujejo na TT, temveč se najprej povečuje navor v gležnju in potem v kolku, pri 
čemer se točka, na kateri posameznik doda večji delež navora v kolku, razlikuje od posameznika 
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do posameznika. Nekateri posamezniki so primarno uporabljali strategijo gležnja tudi takrat, 
ko so bile motnje podporne površine večje in hitrejše. 
 
Do podobnih rezultatov kot Runge idr. (1999) je prišla tudi študija Farlie idr. (2016), ki je 
intenzivnost ravnotežne vadbe vrednotila s pomočjo verbalnih in neverbalnih znakov. Njeni 
avtorji so ugotovili, da nekateri posamezniki že tudi pri majhnih motnjah uporabljajo strategijo 
koraka in/ali strategijo kolka (Farlie idr., 2016). Ker so strategije ohranjanja drže in ravnotežja 
odvisne od kompleksnega delovanja osrednjega živčnega sistema, se strategija kolka in koraka 
pojavi tudi v primeru manjših motenj, pri katerih bi zadostovala že strategija gležnja (Maki idr., 
2011; Farlie idr., 2016). Zato omenjeni avtorji ugotavljajo, da velikosti mišične aktivacije in 
gibalne strategije niso vedno najbolj zanesljivi kazalniki intenzivnosti RN. 
 
Nekoliko drugačne pa so ugotovitve Silve idr. (2018), ki so preverjali učinek treninga 
ravnotežja na večosni gibljivi ravnotežni deski. Pokazali so, da trening unilateralne stoje na 
nestabilni površini podaljša čas ohranjanja ravnotežja in nakaže tendenco znižanja kotne hitrosti 
nihanja deske v frontalni in sagitalni ravnini ter sočasno spremeni gibalno strategijo. 
Natančneje: štiriindvajset zdravih posameznikov, ki so štiri tedne vadili upravljanje drže in 
ravnotežja med unilateralno stojo na večosni gibljivi ravnotežni deski, je znižalo aktivacijo 
mišic nog [velike mečne mišice (m. soleus), sprednje golenične mišice (m. tibialis anterior), 
dolge mečne mišice (m. peroneus longus), lateralne in medialne glave dvoglave mečne mišice 
(m. gastrocnemius), lateralne široke mišice (m. vastus lateralis), dvoglave stegenske mišice (m. 
biceps femoris) in velike zadnjične mišice (m. gluteus maximus)], medtem ko je bila aktivacija 
teh mišic pri kontrolni skupini višja kot pred treningom. Višja aktivacija mišic nog kontrolne 
skupine nakazuje, da je bila strategija za ohranjanje drže in ravnotežja med unilateralno stojo 
usmerjena v prilagoditev togosti mišic, ki uravnavajo gibanje v gležnju (Hof, 2007; van Dieën 
idr., 2015), medtem ko je bila pri eksperimentalni skupini usmerjena v izboljšanje koordinacije 
(upravljanja trupa in kontralateralne noge), saj so ugotovili pozitivno povezanost med časom 
ohranjanja ravnotežja in hitrostjo gibanja kontralateralne noge ter trupa po treningu (Silva idr., 
2018). To nakazuje, da je trening povzročil spremembo strategije za ohranjanje unilateralne 
stoje na T-deski; ta sprememba ni bila vezana samo na aktivacijo mišic nog, temveč na 
koordinacijo gibanja celega telesa. Pri tem lahko poudarimo, da ne glede na njegovo vrsto 
pričakujemo, da trening dvigne kapaciteto posameznikovih gibalnih sposobnosti. Ob primeru 
zgornje študije bi lahko rekli, da izboljša kapaciteto za upravljanje drže in ravnotežja med 
unilateralno stojo na gibljivi površini. Zato lahko predpostavimo, da je bila enaka ravnotežna 
103 
naloga za eksperimentalno skupino manj intenzivna kot za kontrolno skupino. To potrjuje tudi 
daljši čas ohranjanja unilateralne stoje eksperimentalne skupine v primerjavi s kontrolno 
skupino. Medtem ko je kontrolna skupina po treningu ohranjala unilateralno stojo na gibljivi 
deski s pomočjo manj učinkovite gleženjske strategije in višje aktivacije mišic nog (Silva idr., 
2018), je uspela eksperimentalna skupina najverjetneje prilagoditi spinalne, kortikospinalne in 
kortikalne zanke, ki so vključene v upravljanje drže in ravnotežja (Taube idr., 2008), do te mere, 
da je v ohranjanje ravnotežja med stojo na eni nogi vključila kompenzacijske gibe ostalih delov 
telesa (kontralateralne noge in trupa) ter znižala aktivacijo mišic stojne noge.  
 
Tako absolutna hitrost gibanja OSRP med unilateralno stojo, ki predstavlja mero absolutne 
intenzivnosti ravnotežne naloge, kot mišična aktivacija stegenskih in deloma goleničnih mišic 
sta se v nalogi povečevali. Povečanje hitrosti gibanja OSRP v STAB 2 in STAB 3 pa je bilo 
tudi pozitivno povezano z relativno spremembo kotnih hitrosti v gležnju, kolenu ter kolku in z 
relativno spremembo aktivacije vseh izbranih mišic [velike mečne mišice (SO), dvoglave 
mečne mišice (GA), sprednje golenične mišice (TA), preme stegenske mišice (RF) in dvoglave 
stegenske mišice (BF)], kar nakazuje, da večja kotna hitrost nihanja T-deske aplicira večjo 
motnjo, ki se je deloma odrazila tudi v povečanju mišične aktivacije. Ker upravljanje drže in 
ravnotežja med unilateralno stojo na trdni površini poteka s pomočjo vidnih, vestibularnih in 
proprioceptivnih prilivov (Horak, Nashner in Diener, 1990), pa hitrejše in večje premikanje 
deske povzroči tudi prilagoditev in prerazporeditev senzornih prilivov (van Dieën idr., 2015). 
Do te prerazporeditve oz. prilagoditve senzornih prilivov med unilateralno stojo na gibljivi 
površini prihaja na nivoju subkortikalnih področij, npr. bazalnih ganglijev in malih možganov. 
Obe subkortikalni strukturi, tako mali možgani kot bazalni gangliji, prilagajata izvrševanje 
motoričnih akcij in nadzor drže glede na senzorne informacije. Boljša kot je integracija 
senzornih informacij na nivoju malih možganov in bazalnih ganglijev, učinkovitejši bosta 
upravljanje drže in izvedba korekcijskih akcij med RN. Ker tehnologija še ne dopušča 
neposrednega vpogleda v delovanje omenjenih struktur med izvajanjem ravnotežne naloge, 
lahko zgolj predpostavimo, da se intenzivnost RN bolj skriva v učinkovitosti delovanja 
posameznih nivojev OŽS kot v mišični aktivaciji in gibalni strategiji per se. Študija Lesinski 
idr. (2016) je pokazala, da so enako intenzivno RN posamezniki reševali na popolnoma različne 
načine. Natančneje: ravnotežno nalogo srednje intenzivnosti so posamezniki izvajali s strategijo 
gležnja, s strategijo spremembe podporne površine (prijema in koraka) ali pa s strategijo kolka.  
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Povzamemo lahko, da je za učinkovito upravljanje drže in ravnotežja značilna avtomatizacija 
gibanja, ki zahteva učinkovito senzorično-motorično integracijo. Predvidevamo lahko, da 
relativno intenzivnost RN bolj določa stopnja avtomatizacije upravljanja drže in ravnotežja med 
izvedbo unilateralne stoje na gibljivi površini kakor vzorec gibalnih strategij in/ali velikost 
mišične aktivacije. Dolgo je veljalo prepričanje, da je upravljanje drže in ravnotežja avtomatski 
proces, ki ne potrebuje veliko zavedne pozornosti (Taube idr., 2008). Vendar danes vemo, da 
upravljanje drže in ravnotežja ne poteka samo v spinalnem in subkortikalnem delu osrednjega 
živčnega sistema, temveč zahteva tudi zavedno pozornost (tj. sodelovanje višjih centrov OŽS). 
Lajoie idr. (1993) so že pokazali, da se kapaciteta zavedne pozornosti povečuje, ko posameznik 
preide iz seda v stojo ter v hojo. V primeru nepričakovane motnje ravnotežnega položaja prav 
tako pride do organizacije korekcijskih akcij za ponovno vzpostavitev drže in ravnotežja, tudi 
na supraspinalnem nivoju (Jacobs in Horak, 2007). To poveča delež zavedne pozornosti, ki je 
potrebna za izvedbo gibalne naloge (sodelovanje višjih centrov OŽS). Zato lahko 
predpostavimo, da večji kot bo delež zavedne pozornosti (sodelovanje višjih centrov OŽS) med 
izvajanjem ravnotežne naloge, večja bo njena relativna intenzivnost. 
5.5 Omejitve študije 
Omejitev naše študije je povezana z nelinearnim povečanjem težavnosti ravnotežne naloge, tj. 
kotne hitrosti nihanja T-deske. Temeljna domneva je bila, da so imeli vsi posamezniki, 
vključeni v to raziskavo, podobno največjo ravnotežno kapaciteto in da so bili dosledno v enaki 
meri izzvani pri naslednji stopnji zahtevnosti nihanja T-deske. Omenjeno omejitev smo 
poskušali preseči tako, da smo zagotovili, da so bili vsi udeleženci zdravi odrasli, brez 
zgodovine poškodb sklepov nog in rekreativno trenirani, zato naj bi bila izbrana ravnotežna 
naloga verjetno za vse preizkušance izvedena blizu enakih meja največje ravnotežne 
zmogljivosti. To je omejitev, ki ni le omejitev te raziskave, temveč je prisotna pri vseh 
ravnotežnih nalogah v praksi, saj do sedaj še ni sprejete in splošno veljavne definicije 
intenzivnosti ravnotežne vadbe ter opredeljenega načina, ki bo omogočil določitev največje 
posameznikove ravnotežne zmogljivosti (Farlie idr., 2013), na podlagi katere bi lahko natančno 
opredelili enako intenzivnost ravnotežne naloge za posameznega preizkušanca. Zato obstaja 
verjetnost, da so izbrane ravnotežne naloge na T-deski predstavljale različne intenzivnosti med 
izbranimi preizkušanci in s tem tudi nekoliko različne  prilagoditve. V določeni meri bi lahko 
bile omejitve tudi različne športne discipline, s katerimi se preizkušanci rekreativno ukvarjajo. 
Te imajo lahko različne vplive na ravnotežne sposobnosti posameznikov in lahko v primeru 
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zgoraj omenjene določitve intenzivnosti ravnotežnih nalog, pri čemer ne obstaja objektiven in 
natančen instrument, prispevajo k različnim intenzivnostim obremenitve posameznikov med 
izbranimi ravnotežnimi nalogami, čeprav so njihove športne aktivnosti precej podobne (tek, 
športne igre, fitnes, kolesarjenje, plezanje, borilne veščine ali navadno kombinacija teh 
različnih aktivnosti). Kljub dejstvu, da mišična aktivnost zagotavlja generiranje zadostnih sil za 
ustvarjanje gibov za nadzor položaja telesa v prostoru, je ta aktivnost le posamezen vidik 
posamezne komponente ravnotežja. Uravnavanje drže in ravnotežja zahteva zelo kompleksne 
interakcije človeškega živčno-mišičnega sistema, zato bi se lahko osredotočili tudi na mišične 
sinergije za uravnavanja drže in ravnotežja, (Latash, 2008) kot odgovor na povečanje težavnosti 
ravnotežnih nalog. Že spremljanje ravni aktivacije mišic, ki se neposredno za samo gibalno 
nalogo ne zdijo ključne, kot se je izkazalo pri napornih vadbah spodnjih okončin, kjer je prišlo 
do povečanja aktivacije obraznih mišic (de Morree in Marcora, 2010), bi lahko dodalo 
pomemben vpogled v posamezne odzive na različne stopnje težavnosti ravnotežnih nalog. 
Morda bi lahko uporabili tudi drugačen način analize EMG signala (krajši časovni intervali za 
obdelavo). Pri proučevanju gibalnih strategij, povezanih s povečevanjem 
intenzivnosti/zahtevnosti ravnotežne naloge, bi bilo mogoče uporabiti računanje indeksov 
razmerij med strategijami. Verjetno bi bilo smiselno vključiti tudi proučevanje dodatnih 
parametrov stabilnosti ravnotežne deske in težišča, kot na primer število sprememb smeri in 
povezanost le-tega z mišično aktivacijo. Naposled je način za določanje največje intenzivnosti 
ravnotežne naloge in določanje njene relativne vrednosti za posameznika morda iskanje 
obremenitve (nestabilnosti), ki je vadeči ne morejo več obvladati (podobno kot pri odnosu med 
silo in hitrostjo, kjer je na osnovi meritev moč ekstrapolirati na največjo silo in največjo hitrost). 
5.6 Prispevek doktorske disertacije za prakso in nadaljnje delo 
V doktorski disertaciji smo oblikovali lasten ravnotežni sistem. Izdelali smo lastno ravnotežno 
T-desko, gibljivo v sagitalni ravnini, pod katero smo podlagali pene različnih dolžin. Tako smo 
opredelili tri ravni zahtevnosti ohranjanja ravnotežja (tri stopnje stabilnosti T-deske), pri katerih 
smo potrdili ponovljivost izbranih spremenljivk. S tem smo zagotovili, da je merski postopek 
zanesljiv (pri ponovljenem merjenju v enakih pogojih daje vedno enake rezultate) in uporaben 
v prihodnjih raziskavah in diagnostiki, povezani z ravnotežnimi nalogami. 
 
Disertacija je prva študija, ki je primerjala mišične aktivnosti (goleničnih in stegenskih mišic) 
pri različnih zahtevnostih ohranjanja ravnotežja z isto ravnotežno nalogo. Prav tako je prva 
106 
študija, ki je primerjala hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije podlage ter kotne hitrosti v 
gležnju, kolenu in kolku pri različnih zahtevnostih ohranjanja ravnotežja z isto ravnotežno 
nalogo. To je pomembna sprememba v ugotavljanju razlik v omenjenih spremenljivkah med 
različnimi ravnmi zahtevnosti ravnotežne naloge, saj je večina študij sicer primerjala razlike v 
teh spremenljivkah med različnimi zahtevnostmi ohranjanja ravnotežja, določenimi z 
različnimi ravnotežnimi nalogami, vendar to niso le razlike v intenzivnosti ravnotežne naloge 
(glede na posameznikovo največjo ravnotežno sposobnost), pač pa tudi razlike v relativni 
obremenitvi posameznika in razlike v senzornem prilivu. V svoji raziskavi smo ugotovili 
razlike v poti in hitrosti nihanja T-deske med različnimi stopnjami stabilnosti te deske, kar je 
potrdilo različne absolutne zahtevnosti ohranjanja ravnotežja z enako ravnotežno nalogo. Ob 
tem smo potrdili tudi razlike v številu izgub ravnotežja med izvajanjem ravnotežne naloge; to 
število se je s povečevanjem zahtevnosti povečevalo, čas aktivnega ohranjanja pa se je 
skrajševal. Povečale so se hitrosti gibanja OSRP in aktivacije izbranih goleničnih ter stegenskih 
mišic, pri čemer je največjo aktivacijo dosegla sprednja golenična mišica (TA), največje 
povečanje hitrosti pa je s povečevanjem nestabilnosti T-deske dosegla dvoglava stegenska 
mišica (BF), medtem ko se je kotna hitrost v sklepih povečala le v kolku, pri čemer so bile 
kotne hitrosti v gležnju in v kolku na vseh treh stabilnostih T-deske večje kot v kolenu. Ob vseh 
teh spremembah smo ugotovili, da so preizkušanci uporabljali gibalno strategijo gležnja, ki so 
jo ob večji zahtevnosti upravljanja drže in ravnotežja v sagitalni ravnini dopolnjevali s strategijo 
kolka. Kljub statistično značilnemu povečevanju aktivacije izbranih mišic ob povečevanju 
zahtevnosti ravnotežne naloge zgolj spremembe v normalizirani amplitudi površinskega EMG 
signala ne moremo uporabiti kot mero relativne intenzivnosti ravnotežne naloge. Je pa 
pomemben prispevek naše študije k znanosti ugotovitev, da se gibalne strategije z 
zmanjševanjem stopnje stabilnosti T-deske spreminjajo. Tako je sprememba gibalnega vzorca 
(gibalne strategije) za ohranjanje drže in ravnotežja v unilateralni stoji na T-deski, gibljivi v 
sagitalni ravnini, najverjetneje boljši pokazatelj relativne intenzivnosti ravnotežne naloge, saj 
so razlike v aktivaciji sprednje golenične mišice (TA), ki je edina mišica, ki kaže povezanost 




Cilji naloge so bili: (1) preveriti ponovljivost ohranjanja ravnotežnega položaja unilateralne 
stoje na T-deski iste stabilnosti, (2) ugotoviti razlike v kinematičnih parametrih nihanja T-deske 
in parametrih ohranjanja ravnotežja med unilateralno stojo na T-deski treh stabilnosti, (3) 
ugotoviti gibalne strategije ohranjanja unilateralne stoje na T-deski in (4) ugotoviti, ali je lahko 
normalizirana amplituda površinskega EMG signala izbranih mišic relativna mera intenzivnosti 
ravnotežne naloge.  
 
V študiji je prostovoljno sodelovalo 24 naključno izbranih zdravih mladih odraslih, 13 moških 
(povprečna starost: 23,3 ± 4,3 let; povprečna višina: 182,6 ± 5,8 cm; povprečna teža: 83,6 ± 4,8 
kg) in 11 žensk (povprečna starost: 24,8 ± 4,0 let; povprečna višina: 168,5 ± 5,5 cm; povprečna 
teža: 59,7 ± 8,8 kg). Vsi so bili zdravi, brez mišično-skeletnih, nevroloških ali ortopedskih 
poškodb in obolenj, ki bi lahko vplivala na rezultat študije. Vsi so bili tudi telesno dejavni 
dvakrat tedensko v zadnjem letu, vendar niso bili vključeni v sistematičen proces treninga.  
 
Celoten eksperiment je potekal v Laboratoriju za kineziologijo na Fakulteti za šport, Univerze 
v Ljubljani. Preizkušanci so ohranjali držo in ravnotežje v unilateralni stoji na desni nogi na T-
deski, ki je bila nestabilna v sagitalni ravnini. Različno stabilnost deske v sagitalni ravnini smo 
dosegli s podlaganjem pene. V primeru, da je bila deska podložena po celotni širini (vseh 25 
cm), je bilo njeno nihanje najbolj zadušeno (kotna hitrost najnižja). Ohranjanje drže in 
ravnotežja unilateralne stoje v tem pogoju smo poimenovali stabilnost 1 (STAB 1). V primeru, 
da je bila deska podložena samo 12,5 cm, je bila kotna hitrost nihanja njene zgornje površine 
višja. Ohranjanje drže in ravnotežja v tem pogoju smo poimenovali stabilnost 2 (STAB 2). V 
primeru, da pod desko ni bilo pene, pa dodatnega dušenja ni bilo in je bila kotna hitrost nihanja 
deske najvišja, zato smo ohranjanje drže in ravnotežja v tem pogoju  poimenovali stabilnost 3 
(STAB 3). 
 
Med ohranjanjem drže in ravnotežja smo izmerili kinematične parametre nihanja T-deske in 
kotne hitrosti v izbranih sklepih, čas ohranjanja ravnotežja, število izgub ravnotežnega položaja 
in hitrost gibanja OSRP, površinski EMG signal velike mečne mišice (m. soleus), dvoglave 
mečne mišice (m. gastrocnemius), sprednje golenične mišice (m. tibialis anterior), preme 
stegenske mišice (m. rectus femoris) in dvoglave stegenske mišice (m. biceps femoris). 
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Rezultati so pokazali visoko in odlično ponovljivost kotnih hitrosti in poti nihanja na T-deski v 
vseh pogojih stabilnosti, zato lahko hipotezo 1, ki pravi, da je ponovljivost izbranih 
kinematičnih parametrov nihanja T-deske na isti stabilnosti najmanj visoka, potrdimo. 
 
Rezultati so pokazali visoko in odlično ponovljivost časa aktivnega ohranjanja ravnotežja, 
števila izgub ravnotežja in hitrosti gibanja OSRP med unilateralno stojo v vseh pogojih 
stabilnosti, zato lahko hipotezo 2, ki pravi, da je  ponovljivost ohranjanja unilateralne stoje na 
T-deski iste stabilnosti najmanj visoka, potrdimo. 
 
Rezultati so pokazali, da je med ohranjanjem unilateralne stoje v STAB 1 T-deska dosegala v 
povprečju kotno hitrost 12,6 °/s, v STAB 2 je dosegala 17,7 °/s in v STAB 3 ~19,2 °/s. Prav 
tako je bila tudi pot, ki jo je opravila T-deska, večja v STAB 3 (~275,9°) in STAB 2 (~274,1°) 
kot v STAB 1 (p < 0,01 in p < 0,001). Zato lahko hipotezo 3, ki pravi, da se kinematični 
parametri nihanja T-deske med unilateralno stojo statistično značilno razlikujejo med tremi 
pogoji stabilnosti, potrdimo.  
 
Da so trije pogoji stabilnosti T-deske predstavljali tri različne ravni zahtevnosti ravnotežne 
naloge, je pokazal tudi čas ohranjanja ravnotežnega položaja. Natančneje: preizkušanci so v 
STAB 1 lahko ohranjali unilateralno stojo ~17,8 sekunde, v STAB 2 ~15,7 sekunde in v STAB 
3 le še ~13,6 sekunde. Med aktivnim ohranjanjem unilateralne stoje so preizkušanci v STAB 1 
~2,2-krat izgubili ravnotežni položaj, med stojo v STAB 2 ~3,9-krat, med stojo v STAB 3 pa 
~5,6-krat (vse p < 0,001). Tako lahko tudi hipotezo 4, ki pravi, da se parametri ohranjanja 
unilateralne stoje razlikujejo med tremi pogoji stabilnosti T-deske, potrdimo. 
 
Kljub temu, da smo dokazali sistematično povečevanje nihanja T-deske v sagitalni ravnini, pa 
so bile mišične aktivacije podobne; v vseh pogojih je bila najbolj aktivna sprednja golenična 
mišica (TA). Aktivacija sprednje golenične mišice (TA) je potrebna za preprečitev padca nazaj 
(nagib deske posteriorno), ker posledično ponovno premakne TT nad podporno površino. Med 
stojo na trdni podlagi (ob manjših motnjah) sprednja golenična mišica (TA) ni tonično aktivna, 
saj centralni živčni sistem upravlja držo in ravnotežje predvsem s pomočjo velike mečne mišice 
(SO), ki deluje kot elastika (tj. ekscentrično), da ohrani TT nekoliko pred skočnim sklepom. 
Raziskave so pokazale, da se tudi s povečevanjem nestabilnosti podporne ploskve njena 
aktivacija povečuje (Gurfinkel, Ivanenko, Levik in Babakova, 1995; Ivanenko idr., 1997; 
Cimadoro idr., 2013). Podobne rezultate je pokazala tudi naša študija, saj je bila aktivacija 
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zadnjih goleničnih mišic višja od aktivacije obeh stegenskih mišic med ohranjanjem 
unilateralne stoje na T-deski v vseh pogojih stabilnosti. Na drugi strani pa je bila aktivacija 
preme in dvoglave stegenske mišice (RF in BF) med ohranjanjem drže in ravnotežja na vseh 
stopnjah stabilnosti najnižja. Preizkušanci so s pomočjo regulacije togosti v gležnju poskušali 
ohranjati TT nad podporno površino, kar je značilno za gleženjsko strategijo. Vendar pa se zdi, 
da gleženjska strategija doseže plato, ker so jo preizkušanci dopolnjevali tudi s strategijo kolka. 
Med ohranjanjem unilateralne stoje na T-deski se pojavljata obe strategiji oz. je uporabljena 
mešana strategija. Kljub temu pa je analiza povezanosti pokazala, da so bili učinkovitejši tisti 
preizkušanci, ki so bolje aktivirali posterironi del stegenskih mišic in so imeli višjo kotno hitrost 
v gležnju. Večja aktivacija posteriornih stegenskih mišic torej najverjetneje preprečuje prevelik 
premik trupa v sagitalni ravnini (naprej), kar je omogočilo, da se je večina korekcijskih akcij 
izvedla z uravnavanjem navora v gležnju, ne glede na stabilnost T-deske. Zato lahko hipotezo 
5, ki pravi, da se normalizirane amplitude EMG signala in kotne hitrosti gibanja v sklepih med 
ohranjanjem unilateralne stoje statistično značilno razlikujejo na isti stabilnosti T-deske, 
potrdimo. Deloma lahko potrdimo tudi hipotezo 6, ki pravi, da so normalizirane amplitude 
EMG signala in kotne hitrosti gibanja v sklepih med unilateralno stojo  statistično značilno 
povezane s časom ohranjanja stoje na T-deski iste stabilnosti. To povezanost smo dokazali za 
kotno hitrost v gležnju in aktivacijo posteriornega dela stegna. Hipotezo 7, ki  pravi, da 
stabilnost nihanja T-deske določa strategijo ohranjanja unilateralne stoje na tej deski, zavrnemo. 
Gibalni vzorci za ohranjanje drže in ravnotežja med unilateralno stojo so bili namreč na vseh 
stabilnostih nihanja T-deske podobni − preizkušanci so uporabljali mešano strategijo.  
 
Hipotezo 8, ki pravi, da so normalizirane amplitude EMG signala istih mišic in kotne hitrosti 
gibanja v istih sklepih med ohranjanjem unilateralne stoje statistično značilno različne med 
tremi stabilnostmi T-deske, potrdimo za stegenske in delno za golenične mišice. Rezultati so 
pokazali, da je prišlo do statistično značilnih razlik med aktivacijo stegenskih mišic, in sicer v 
vseh treh pogojih stabilnosti. Prema stegenska mišica (RF) in dvoglava stegenska mišica (BF) 
sta bili najbolj aktivni med ohranjanjem unilateralne stoje na najmanj stabilni T-deski in 
najmanj aktivni med ohranjanjem stoje na najbolj stabilni T-deski. Razlike v aktivacijah 
gleženjskih mišic so bile manjše. Aktivacija najbolj aktivne sprednje golenične mišice (TA) se 
je povečala samo med unilateralno stojo na najmanj stabilni T-deski, v primerjavi z najbolj 
stabilno T-desko. Tudi analiza povezanosti med normalizirano amplitudo sprednje golenične 
mišice (TA) in hitrostjo gibanja OSRP je pokazala na njuno statistično značilno pozitivnost 
med unilateralno stojo v STAB 1, medtem ko je bila njuna povezanost v STAB 2 in STAB 3 
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na meji statistično značilne povezanosti. Tako lahko hipotezo 9 potrdimo samo delno. Nekoliko 
večje so bile razlike v aktivacijah antagonistov, in sicer je bila aktivacija velike mečne mišice 
(SO) večja med ohranjanjem stoje v STAB 2 in STAB 3, glede na vrednosti v STAB 1, medtem 
ko med tema dvema pogojema ni bilo razlike. Enako velja tudi za dvoglavo mečno mišico (GA). 
Večjo zahtevnost upravljanja drže in ravnotežja v unilateralni stoji centralni mehanizmi rešujejo 
tako, da dodajajo strategijo kolka, ki pa ni izolirana, temveč samo dopolnjuje strategijo gležnja.  
 
Hipotezo 10, ki pravi, da so relativne spremembe normaliziranih amplitud površinskega EMG 
signala in relativne spremembe kotnih hitrosti gibanja v sklepih statistično značilno povezane 
z relativno spremembo hitrosti gibanja oprijemališča sile reakcije podlage med unilateralno 
stojo na T-deski, potrdimo. Hipotezo 11, ki pravi, da lahko normalizirano amplitudo EMG 
signala izbranih mišic med unilateralno stojo na T-deski uporabimo kot relativno mero 
intenzivnosti RN, lahko deloma sprejmemo. Povečana aktivacija mišic nog ter kotne hitrosti v 
izbranih sklepih nakazujejo, da je absolutna intenzivnost RN naloge višja, vendar je potrebno 
poudariti, da so aktivacije goleničnih mišic podobne, medtem ko pride do povečevanja 
aktivacije stegenskih mišic. Zato lahko zaključimo, da je sprememba gibalne strategije (tj. 
dodajanje kolčne strategije) tisti dejavnik, ki bolje nakazuje, kolikšna je relativna intenzivnost 
RN. Posredno našo ugotovitev dopolnjuje tudi raziskava, ki so jo izvedli Silva idr. (2018); 
pokazala je namreč, da preizkušanci, ki 4 tedne trenirajo na nestabilnih površinah, spremenijo 
gibalne vzorce ohranjanja drže in ravnotežja v unilateralni stoji, in sicer znižajo aktivacijo 
goleničnih mišic in povečajo aktivacijo stegenskih mišic kontralateralne noge. Najverjetneje je 
enaka ravnotežna naloga po treningu predstavljala nižjo intenzivnost za vadeče, kar se je 
pokazalo v izboljšani medsegmentalni koordinaciji in manjši aktivaciji goleničnih mišic stojne 
noge.  
 
Rezultati naše študije potrjujejo, da: (1) pri vseh stopnjah stabilnosti T-deske preizkušanci  
uporabljajo strategijo gležnja, ki jo dopolnjujejo s strategijo kolka, (2) pri vseh stopnjah 
stabilnosti T-deske največjo aktivacijo doseže sprednja golenična mišica (TA), (3) daljši čas 
aktivnega ohranjanja unilateralne stoje na T-deski dosežejo tisti posamezniki, ki učinkoviteje 
uporabljajo gleženjsko strategijo (več korekcijskih gibanj v gležnju) (tabela 25) in imajo večjo 
aktivacijo dvoglave stegenske mišice (BF) (tabeli 21 in 22), (4) manjša stopnja stabilnosti T-
deske v sagitalni ravnini poveča predvsem aktivacijo stegenskih mišic in kotno hitrost v kolku, 
(5) so med stopnjami stabilnosti T-deske večje razlike v velikostih aktivacije med stegenskimi 
kot med goleničnimi mišicami, (6) je kljub večjim razlikam v aktivaciji stegenskih mišic med 
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stopnjami stabilnosti T-deske hitrost gibanja OSRP (intenzivnost) statistično značilno pozitivno 
povezana samo z velikostjo aktivacije sprednje golenične mišice (TA) med stojo na STAB 1, 
na STAB 2 in STAB 3 pa je na meji statistične značilnosti (tabele 26–28).  
 
Pomembna ugotovitev naše študije je, da se aktivacija goleničnih mišic ne spreminja veliko z 
zmanjševanjem stabilnosti T-deske, medtem ko se večja sprememba pokaže v aktivaciji 
stegenskih mišic, kar nakazuje, da višja intenzivnost spremeni gibalni vzorec za ohranjanje drže 
in ravnotežja (tj. gibalno strategijo) v unilateralni stoji na T-deski, gibljivi v sagitalni ravnini, 
in sicer se gleženjski pridruži kolčna strategija. Zato je najverjetneje sprememba strategije 
upravljanja drže in ravnotežja med unilateralno stojo na T-deski, gibljivi v sagitalni ravnini, 
boljši pokazatelj relativne intenzivnosti ravnotežne naloge kot pa sama normalizirana amplituda 
površinskega EMG signala goleničnih in stegenskih mišic, saj so razlike v aktivacijah sprednje 
golenične mišice (TA), edine izmed izbranih mišic, ki kažejo povezanost ali tendenco 
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